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Abstrakt 
 
Tato práce se zabývá simulováním kontrakce levé srdeční komory pomocí metody 
konečných prvků. Cílem práce je posoudit vliv snížené rychlosti šíření vzruchu v myokardu 
a snížené kontraktility svalových buněk na dobu trvání izovolumické kontrakce (IVK). Za 
tímto účelem byl vytvořen 3D model s idealizovanou eliptickou geometrií, pomocí kterého je 
možné simulovat IVK za fyziologických i patologických podmínek. V modelu jsou 
zohledněny rozdíly v počátku kontrakce jednotlivých částí myokardu stejně jako rozdíly 
v orientaci vláken v jednotlivých vrstvách. Při snížení rychlosti šíření vzruchu na polovinu 
došlo k prodloužení IVK o 27 %; snížení rychlosti kontrakce buněk na polovinu mělo za 
následek prodloužení o 73 %. Výsledky tedy ukazují, že poruchy kontraktility mají na dobu 
trvání IVK výraznější vliv, než zpomalené šíření vzruchu. Prezentované výsledky poskytují 
představu o maximální reálné míře prodloužení IVK v důsledku poruch kontraktility 
a vodivosti myokardu a mohou být tedy užitečné při identifikaci příčin snížené výkonnosti 
myokardu při srdečních onemocněních. 
 
Klíčová slova 
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metoda konečných prvků 
 
Abstract 
 
This thesis aims to determine the impact of slowed myocardial conduction velocity and 
depressed myocyte contractility on the duration of isovolumic contraction time (ICT) of the 
left ventricle by carrying out simulations using finite element method. A 3D finite element 
model enabling to simulate both physiological and pathological states of myocardium was 
created. The model is based on simplified ellipsoidal geometry and accounts for anisotropic 
behavior of myocardium, its asynchronous contraction and variations in the arrangement of 
muscle fibers. Slowing of conduction velocity to a half of its physiological value resulted in 
prolongation of ICT by 27 %; slowing of shortening velocity of myocytes by the same 
percentage prolonged ICT by 73 %. It is therefore concluded that ICT can be much more 
prolonged due to depressed contractility than due to conduction slowing. The presented 
results give an idea of the extent to which ICT can be prolonged due to depressed contractility 
and conduction slowing and therefore can be useful in identifying the causes of decreased 
myocardial performance in heart disease. 
 
Keywords 
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1 ÚVOD 
 
Správné fungování srdce je výsledkem dokonalé souhry všech jeho částí a procesů, 
které v něm probíhají. Srdeční choroby představují velmi častá a velmi závažná onemocnění, 
při nichž v srdci dochází k patologickým změnám, které tuto souhru narušují. Povaha 
srdečních onemocnění může být velmi různorodá; jakákoliv patologická změna na úrovni 
buněk nebo tkání se však ve výsledku vždy projeví zhoršením funkčnosti srdce jako celku. 
Vyhodnotit vliv konkrétních patologických jevů na celkovou funkčnost srdce např. na základě 
údajů získaných různými vyšetřovacími metodami nebo výsledků laboratorních experimentů 
ovšem není snadné. A právě zde se nabízí možnost použití výpočtového modelování 
založeného na metodě konečných prvků (MKP), pomocí níž lze simulovat některé reálné 
procesy probíhající v srdci, a tak kvantifikovat závislost mezi konkrétními poruchami a jejich 
důsledky. 
Jedním z ukazatelů onemocnění srdce je prodloužení fáze izovolumické kontrakce 
v důsledku snížení rychlosti nárůstu tlaku v levé komoře. Mezi možné příčiny patří poruchy 
časového sladění (synchronizace) kontrakce jednotlivých částí myokardu a snížení schopnosti 
stahu (kontraktility) buněk srdeční svaloviny [1,2]. Pomocí MKP je možné simulovat 
izovolumickou kontrakci na konečnoprvkovém modelu levé komory a zavedením výše 
uvedených poruch určit jejich vliv na dobu trvání izovolumické fáze. 
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2 STAVBA SRDCE A PODSTATA JEHO FUNKCE 
 
2.1 Základní makroskopická struktura srdce 
 
Srdce je dutý svalový orgán oběhové soustavy nacházející se v mezihrudi. Přibližně dvě 
třetiny srdce leží vlevo od mediální roviny těla a jedna třetina vpravo. Má tvar nepravidelného 
kužele s hrotem směřujícím dolů, dopředu a doleva. Je uloženo ve vakovitém obalu zvaném 
perikard [3]. Uvnitř srdce se nacházejí čtyři anatomicky oddělené dutiny: pravá a levá síň 
(předsíň) a pravá a levá komora (viz obr. 1). Stěny, které tyto dutiny ohraničují, jsou tvořeny 
převážně srdeční svalovinou. Svalovina komor je od svaloviny síní oddělena srdečním 
skeletem, který je tvořen tuhým kolagenním vazivem. Skelet je místem úponu síňové 
a komorové svaloviny a pomáhá zachovávat tvar srdce v průběhu srdečního cyklu. Jeho 
součástí jsou čtyři vazivové prstence, do nichž jsou zasazeny srdeční chlopně [4]. Chlopně 
jsou tvořeny několika tenkými vazivovými plátky a plní funkci ventilů umožňujících průtok 
krve pouze v jednom směru – z předsíní do komor (trojcípá a mitrální chlopeň) a z komor do 
tepen (plicní a aortální chlopeň) [5]. 
  
 
Obr. 1 Základní prvky srdeční struktury [6]. 
Obě předsíně mají nepravidelný tvar a menší tloušťku stěny než komory. Do pravé 
předsíně ústí horní dutá žíla a dolní dutá žíla, levá síň je plněna krví z plicních žil. Oblast 
vstupu a výstupu velkých srdečních cév se nazývá srdeční báze. Stěna levé komory svými 
stahy vytlačuje krev do aorty. Při kontrakci překonává výrazně vyšší tlak než stěna pravé 
komory, vypuzující krev do plicních tepen, a proto má asi třikrát větší tloušťku [5]. Komory 
jsou navzájem odděleny mezikomorovou přepážkou (septum), která je v důsledku vyššího 
tlaku uvnitř levé komory vyklenuta do komory pravé, čímž přispívá k velmi odlišnému tvaru 
obou komor: levá komora je na příčném řezu téměř kruhová, zatímco pravá komora má tvar 
trojúhelníkový až poloměsíčitý (viz obr. 2) [3]. 
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Obr. 2 Tvar srdečních komor na příčném řezu srdcem 
(vlevo levá komora, vpravo pravá komora) [3]. 
 
2.2 Stavba srdeční stěny 
 
Na srdeční stěně rozeznáváme tři základní vrstvy: endokard, myokard a epikard. 
Uspořádání těchto vrstev je zřejmé z obr. 3. 
 
 
Obr. 3 Stavba srdeční stěny [3]. 
Endokard je hladká, lesklá, průsvitná membrána, která tvoří výstelku všech srdečních 
dutin a je tedy v kontaktu s krví. Nachází se také na povrchu chlopní. Jeho tloušťka se 
pohybuje od 50 µm do 200 µm. Na povrchu endokardu je vrstva plochých endotelových 
buněk. Pod ní se nachází subendotelové vazivo obsahující kolagenní a elastická vlákna 
a ojediněle také buňky hladkého svalstva. Endokard je pevně připojen k myokardu pomocí 
subendokardového vaziva [3,7]. 
Myokard je nejmohutnější vrstvou srdečních stěn a septa. Je tvořen převážně příčně 
pruhovanou srdeční svalovinou, která zajišťuje mechanickou funkci srdce, a proto se také 
označuje jako pracovní myokard. Kontraktilní buňky pracovního myokardu se nazývají 
kardiomyocyty. Jedná se o rozvětvené, obvykle jednojaderné buňky protáhlého tvaru, které 
jsou navzájem propojeny prostřednictvím tzv. interkalárních disků (viz obr. 4). Tyto disky 
zajišťují elektrofyziologické propojení mezi buňkami a slouží také jako mechanické vazby 
přenášející tahové síly. Kardiomyocyty tak vytváří hustou svalovou síť, která pracuje jako 
jeden celek a je schopna kontrakcí vyvolat víceosou napjatost. Podélné útvary, které vznikají 
propojením většího množství buněk, se běžně označují jako svalová vlákna. Ta se dále 
sdružují do větších provazců, které jsou obklopeny vazivem z kolagenních vláken. 
Uspořádání kardiomyocytů v těchto provazcích je stabilizováno sítí jemných vazivových 
vláken, která drží buňky při sobě. [4,7].  
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Kromě kontraktilních buněk jsou v myokardu přítomny buňky tzv. převodního systému 
srdečního. Jedná se o buňky specializované na elektrickou aktivitu, které mají schopnost 
samovolně vytvářet elektrické impulzy a jsou zodpovědné za jejich koordinované rozvedení 
po celém srdci [5]. 
 
 
Obr. 4 Propojení kardiomyocytů prostřednictvím interkalárních disků 
(tmavé linie napříč vláken; modře jsou vyznačena buněčná jádra) [3]. 
Epikard je jemná blána pokrývající vnější povrch srdce. Jedná se o vnitřní list perikardu. 
Je tvořen vrstvou plochého epitelu a tenkou vrstvou vaziva. Spojení s myokardem zajišťuje 
subepikardové vazivo bohaté na tuk, kterým probíhají koronární tepny, žíly a nervy [7]. 
 
2.3 Struktura komorového myokardu 
 
Svalová vlákna nejsou v komorovém myokardu uspořádána v jednom směru. Jejich 
orientace vykazuje značnou variabilitu zajišťující maximální efektivitu stahu. Vnější vrstva 
myokardu je pro pravou i levou komoru společná. Její vlákna obtáčejí jako levotočivý šroub 
obě komory po celé jejich délce. V hlubších vrstvách již vlákna obtáčejí každou komoru 
zvlášť [4]. Mezi komorami se k sobě vlákna levé a pravé komory přikládají a vytvářejí tak 
mezikomorové septum. Vzhledem k tomu, že svalovina levé komory je mnohem mohutnější 
než svalovina pravé komory, je septum považováno za součást myokardu levé komory [8]. 
Histologické studie ukazují, že úhel sklonu vláken (měřený od obvodového směru – viz     
obr. 5) se ve stěně levé komory mění přibližně z +60° v endokardiální vrstvě na −60° 
v epikardiální vrstvě [9]. Nejnovější výzkumy navíc ukazují, že toto uspořádání je pro celý 
myokard levé komory (tedy i septa) jednotné a že změna úhlu po tloušťce stěny je přibližně 
lineární [10]. 
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Obr. 5 Konvence používaná pro popis orientace vláken 
v myokardu levé komory (α  – úhel sklonu vláken) [9]. 
 
2.4 Elektrická aktivita kardiomyocytů 
 
V závislosti na koncentraci iontů uvnitř a vně buňky vzniká na cytoplazmatické 
membráně určitý elektrický potenciál. Ustálená hodnota elektrického potenciálu, kterou na 
membráně naměříme, jestliže je buňka v klidovém stavu, se nazývá klidový membránový 
potenciál. U svalových buněk komorového myokardu má hodnotu asi −90 mV. To znamená, 
že vnitřek buňky je oproti vnějšímu povrchu elektricky negativní [5]. 
Vychýlení klidového membránového potenciálu na určitou spouštěcí úroveň, které se 
označuje jako podráždění buňky, vyvolá buněčnou odpověď projevující se specifickým 
časovým průběhem membránového potenciálu. Tento průběh nazýváme akční potenciál. 
Podstatou vzniku a trvání akčního potenciálu je koordinované proudění iontů přes 
cytoplazmatickou membránu v důsledku aktivace a inaktivace specifických iontových kanálů 
v membráně. Akční potenciál komorového kardiomyocytu je znázorněn na obr. 6. Na 
základě změn v propustnosti cytoplazmatické membrány je možné jej rozdělit do čtyř 
základních fází (označovaných 0–3), které budou nyní stručně charakterizovány, neboť úzce 
souvisejí s mechanickou funkcí buněk [5]. 
 
 
Obr. 6 Akční potenciál komorového kardiomyocytu [11]. 
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Na počátku fáze 0 se v důsledku podráždění buňky otevírají napěťově řízené sodíkové 
kanály, které umožňují rychlé proudění Na+ z vnějšího prostředí do buňky. Prudký nárůst 
intracelulární koncentrace Na+ způsobí rychlou změnu membránového potenciálu směrem 
k pozitivnějším hodnotám, kterou nazýváme depolarizace. Po asi 1–2 ms se kanály uzavírají 
a proud iontů Na+ je přerušen. Membránový potenciál v tomto okamžiku dosahuje hodnoty 
kolem +20 mV. Depolarizace membrány vede také k otevření vápníkových kanálů. Přestože 
je velikost proudu Ca
2+
 ve srovnání s Na+ malá, má pro funkci buňky zásadní význam, 
protože ionty Ca2+ v buňce spouštějí děje vedoucí ke kontrakci [4,5]. 
Následuje fáze částečné repolarizace (fáze 1), v průběhu které potenciál mírně klesá. 
Důvodem je krátkodobé otevření specifických kanálů, kterými proudí ven z buňky ionty K+. 
Tento přechodný repolarizující proud se označuje jako ITO (transient outward) a jeho 
přítomnost se na křivce akčního potenciálu projeví typickým „zářezem“ (viz obr. 6) [4,5]. 
Význam ITO spočívá v rychlé repolarizaci membrány na hodnoty blízké 0 mV, při kterých 
jsou vytvořeny optimální podmínky pro proudění iontů Ca2+ do buňky [11]. 
Fáze 2 se též nazývá plató. Jedná se o nejdelší fázi akčního potenciálu, která 
je charakteristická tím, že repolarizační a depolarizační proudy přes membránu jsou přibližně 
v rovnováze. Směrem ven z buňky proudí ionty K+ a směrem dovnitř Ca2+. Význam fáze plató 
spočívá v přísunu dostatečného množství vápníku do buňky a v zajištění dostatečně dlouhé 
doby, po kterou nelze vyvolat další depolarizaci. Během fáze plató dochází ke kontrakci 
buňky [5]. 
V poslední fázi akčního potenciálu (fáze 3) nastává repolarizace buněčné membrány 
zpět na hodnotu klidového membránového potenciálu. Příčinou je inaktivace Ca2+ kanálů 
a zvýšení propustnosti repolarizačních K+ kanálů [5].  
Buňky myokardu mají výrazně delší akční potenciál než buňky jiných vzrušivých tkání 
v lidském těle. Celý akční potenciál komorového kardiomyocytu trvá obvykle                   
200–400 ms [5]. 
 
2.5 Šíření vzruchu mezi buňkami 
 
V podkapitole 2.2 bylo uvedeno, že jednotlivé buňky myokardu jsou navzájem 
propojeny prostřednictvím tzv. interkalárních disků. Součástí těchto disků jsou spoje 
nazývané gap junctions. Jedná se o oblasti, v nichž jsou na sebe cytoplazmatické membrány 
sousedních buněk těsně přiloženy a navzájem propojeny iontovými kanály. Jsou tedy místem 
sníženého elektrického odporu a umožňují přímou výměnu iontů mezi buňkami [4]. 
 Depolarizace membrány je spojena s prouděním iontů Na+ do buňky. V důsledku 
změny intracelulární koncentrace iontů vzniká mezi depolarizovanými a nedepolarizovanými 
buňkami lokální napětí, které vyvolá proudění iontů přes gap junctions. Depolarizovaná 
buňka tak lokálními proudy mění membránový potenciál okolních nedepolarizovaných buněk. 
Po dosažení spouštěcí úrovně se tyto buňky také depolarizují a sami se tak stanou zdrojem 
iontů pro podráždění dalších buněk. Příchozí proud iontů přes gap junctions tedy pro buňku 
představuje elektrický impulz neboli vzruch, který způsobí její podráždění. Je-li některá 
buňka v síních nebo komorách podrážděna, pak se vzruch díky vzájemnému propojení buněk 
vždy rozšíří po celém srdci. Pokud je elektrický impulz podprahový, pak nevyvolá žádnou 
reakci. Této vlastnosti se říká odpověď „vše nebo nic“ [4,5].  
 
2.6 Srdeční automacie a šíření vzruchu na úrovni srdce 
 
Srdce je vybaveno automacií, tedy schopností samočinně bez vnějšího stimulu 
generovat vzruchy. Ty se poté z centra automacie šíří po celém srdci a vyvolávají synchronní 
kontrakci svalových buněk. Za tvorbu vzruchů a jejich převedení na buňky pracovního 
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myokardu jsou zodpovědné specializované buňky, které společně vytvářejí tzv. převodní 
systém srdeční (viz obr. 7) [5].  
 
 
Obr. 7 Schéma převodního systému srdečního [5]. 
Za fyziologických podmínek vzruch vzniká v sinoatriálním uzlu (SA uzel), který 
se nachází ve stěně pravé předsíně pod epikardem v blízkosti vyústění horní duté žíly. Jedná 
se o shluk buněk, u nichž po skončení akčního potenciálu samovolně dochází k pomalé změně 
membránového potenciálu směrem ke spouštěcí úrovni (viz obr. 8) a po jejím dosažení vzniká 
další akční potenciál. Na rozdíl od svalových buněk tedy nedochází k ustálení membránového 
potenciálu na klidové hodnotě. Proces pomalého samovolného přibližování ke spouštěcí 
úrovni se nazývá spontánní diastolická depolarizace. Dalším charakteristickým znakem 
akčního potenciálu SA uzlu je pomalejší proces depolarizace, po kterém ihned následuje 
repolarizace [5]. 
 
 
Obr. 8 Akční potenciál sinoatriálního uzlu [11]. 
Elektrický impulz emitovaný buňkami SA uzlu se nejprve šíří pracovním myokardem 
síní. Komory jsou od předsíní elektricky izolovány srdečním skeletem, a proto není možný 
volný přechod vzruchu mezi síňovým a komorovým myokardem. Jediným vodivým 
spojením, které přemosťuje tuto elektrickou izolaci je úsek převodního systému srdečního 
tvořený atrioventrikulárním uzlem (AV uzel) a horní částí Hisova svazku. Tento komplex 
bývá také označován jako atrioventrikulární junkce (AV junkce). AV uzel se nachází 
na spodině pravé předsíně pod endokardem a vyznačuje se velmi pomalým vedením vzruchu. 
Tím je zajištěno, že převedení vzruchu na komory nastane s určitým zpožděním, které 
je nezbytné pro koordinovaný stah síní a komor (kontrakce síní předchází kontrakci komor). 
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Na AV uzel navazující Hisův svazek ústí do mezikomorového septa a následně se rozděluje 
na pravé a levé Tawarovo raménko. Obě raménka sestupují septem a rozpadají se do sítě 
Purkyňových vláken, která vedou pod endokardem komor. Přenos vzruchu z Purkyňových 
vláken na pracovní myokard se uskutečňuje prostřednictvím interkalárních disků, kterými 
jsou vlákna napojena na svalové buňky [4,5]. Hisův svazek, Tawarova raménka a Purkyňova 
vlákna se vyznačují velmi rychlým vedením. Šíření vzruchu komorovou částí převodního 
systému tak trvá méně než 50 ms [11].  
 
2.6.1 Šíření vzruchu pracovním myokardem levé komory 
 
Depolarizace svalových buněk levé komory začíná v endokardiální vrstvě myokardu 
v oblastech, kde jsou zakončena Purkyňova vlákna [5]. Z těchto oblastí se vzruch šíří okolo 
komory a směrem k epikardu. Výsledky experimentálních měření na izolovaných lidských 
srdcích prezentované v [12] ukazují, že okolo komory se vzruch šíří výrazně rychleji než 
skrze stěnu. V pracovním myokardu je totiž vzruch veden přednostně podél vláken. Ve směru 
kolmém na osu vláken musí vzruch pro překonání určité vzdálenosti projít větším počtem 
mezibuněčných spojení, ve kterých je rychlost šíření nižší než v cytoplazmě. V důsledku toho 
se vzruch šíří v příčném směru 2–5× pomaleji než podél vláken [4]. Vlákna v endokardiální 
vrstvě levou komoru spirálovitě obtáčejí, a proto je šíření vzruchu okolo komory rychlejší. 
Během 30 ms je tak aktivována téměř celá endokardiální vrstva, od níž se vzruch šíří dále 
směrem k epikardu rychlostí výrazně nižší. Na úrovni komory proto šířící se vzruch 
připomíná souvislou depolarizační vlnu postupující od endokardu k vnějšímu povrchu srdce 
(viz obr. 9) [12]. 
 
 
Obr. 9 Časový průběh aktivace komorového myokardu [12]. 
 
2.7 Kontraktilní funkce kardiomyocytů 
 
2.7.1 Struktura kontraktilního aparátu kardiomyocytů 
 
Komorové kardiomyocyty jsou podlouhlé buňky o délce asi 100 µm a šířce 20 µm.  
Jsou ohraničeny cytoplazmatickou membránou, která se nazývá sarkolema. Kontraktilní 
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aparát kardiomyocytu je rozčleněn do tyčinkovitých, podélně orientovaných myofibril 
(viz obr. 10). Jejich vnější povrch je pokryt tubuly hladkého sarkoplazmatického retikula, 
které slouží jako zásobníky Ca2+. Sarkolema se v určitých místech vchlipuje dovnitř buňky 
a vytváří síť kanálů, tzv. T-tubulů, které v pravidelných rozestupech obtáčejí myofibrily 
a jsou v kontaktu s širšími vaky (cisternami) sarkoplazmatického retikula. Mezi myofibrilami 
se dále nachází velké množství mitochondrií produkujících adenosintrifosfát (ATP), který je 
zdrojem energie pro uskutečnění kontrakce [4,5]. 
 
 
Obr. 10 Struktura kardiomyocytu [4]. (1 – myofibrila, 2 – mitochondrie, 
3 – myofilamenta, 4 – sarkolema, 5 – T-tubulus, 6 – cisterny 
sarkoplazmatického retikula, 7 – tubuly sarkoplazmatického retikula) 
Vnitřní prostor myofibrily je vyplněn aktinovými a myozinovými myofilamenty, jejichž 
vzájemná interakce je podstatou kontrakce buňky. Obě filamenta jsou znázorněna na obr. 11. 
Páteří aktinového myofilamenta jsou dva řetězce tvořené globulární bílkovinou aktinem. Tyto 
řetězce jsou k sobě těsně přiloženy a navzájem se obtáčejí. Na jejich povrchu se nacházejí 
vazebná místa pro myozin. Mezi řetězci aktinu probíhá vláknitý tropomyozin, na který jsou 
v pravidelných odstupech navázány sférické molekuly troponinu. Myozinová filamenta jsou 
tvořena kontraktilní bílkovinou myozinem. Molekula myozinu má tvar tenké tyčinky, na 
jejímž konci se nachází globulární myozinová hlavice na ohebném raménku. Seskupením 
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několika set molekul vzniká silné myozinové vlákno, z jehož těla vyčnívají v pravidelných 
rozestupech raménka s myozinovými hlavicemi. Součástí hlavic jsou vazebná místa pro aktin 
a ATP [4,5]. 
 
 
Obr. 11 Aktinové (nahoře) a myozinové (dole) myofilamentum [4]. (1 – aktin,               
2 – tropomyozin, 3 – troponin, 4 – myozinová hlavice, 5 – myozinové raménko) 
Díky specifickému uspořádání myofilament uvnitř myofibrily je možné po její délce 
rozlišit pravidelně se opakující struktury, které se nazývají sarkomery (viz obr. 12). Jednotlivé 
sarkomery jsou odděleny tzv. Z-liniemi, na které se z obou stran upínají aktinová 
myofilamenta. Obdobně jsou myozinová vlákna ukotvena k M-linii nacházející se uprostřed 
sarkomery. Úseky, v nichž se aktinová a myozinová vlákna navzájem překrývají, se pod 
mikroskopem jeví jako tmavé pruhy; ostatní oblasti jsou světlé. Uspořádání myofilament tak 
vytváří charakteristické příčné pruhování podobně jako je tomu u kosterního svalstva. Světlé 
oblasti tvořené pouze vlákny aktinu se označují jako I-proužky. Oblasti mezi nimi, které se při 
běžném zvětšení jeví jako souvisle tmavé, se nazývají A-proužky. Je-li sarkomera 
v relaxovaném stavu, pak lze uvnitř A-proužku rozlišit ještě světlý H-proužek symetricky 
rozdělený M-linií. Jedná se o úsek, v němž se nacházejí pouze myozinová vlákna [4,7]. 
Kromě aktinových a myozinových vláken se na stavbě sarkomery podílí vláknitý 
protein titin. Přestože se nepodílí na samotné kontrakci, významně ovlivňuje mechanické 
vlastnosti myofibrily. Jeho funkci lze přirovnat k elastickému lanu. Vlákno titinu je upevněno 
jedním koncem na myozinové filamentum v blízkosti M-linie a druhým koncem k Z-linii. 
Pokud je svalová buňka kontrahovaná, a tedy sarkomera zkrácená, je titinové vlákno volně 
svinuté mezi aktinovým a myozinovým vláknem. Při relaxaci se titin postupně rozplétá a po 
dosažení určité délky sarkomery (asi 2 µm) je vlákno zcela nataženo. Pokračuje-li 
protahování sarkomery dále, začnou v titinu vznikat pasivní tahová elastická napětí, která 
působí proti dalšímu natahování. Titin se tak účastní přenosu sil, přispívá k elasticitě 
sarkomery a zabraňuje jejímu přetažení [4]. 
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Obr. 12 Uspořádání myofilament v sarkomeře a její pozice ve strukturním stromu svalového 
vlákna [4]. (1 – kardiomyocyt, 2 – myofibrila, 3 – sarkomera, 4 – aktinové myofilamentum,      
5 – myozinové myofilamentum, 6 – titin, A-proužek, I-proužek, H-proužek, Z-linie, M-linie) 
 
2.7.2 Mechanismus kontrakce 
 
Kontrakce kardiomyocytu je konečným výsledkem série na sebe navazujících 
elektrochemických procesů, které jsou iniciovány příchozím vzruchem způsobujícím 
podráždění buňky. Proces převedení elektrického impulzu na mechanickou odezvu se 
označuje jako spřažení excitace a kontrakce a klíčovou roli v něm hrají ionty Ca2+ 
(viz dále) [4].  
Podstatou kontrakce svalové buňky je vzájemná cyklická interakce aktinových 
a myozinových myofilament. Vytvoření vazby mezi nimi však v klidovém stavu není možné, 
neboť vlákna tropomyozinu, která jsou součástí aktinového myofilamenta, překrývají vazebná 
místa na aktinových řetězcích. K uvolnění těchto míst dojde tehdy, jestliže se v důsledku 
zvýšené intracelulární koncentrace vápníku navážou ionty Ca2+ na molekuly troponinu, které 
jsou s tropomyozinovými vlákny spojeny. Navázání Ca2+ způsobí rozpojení troponin-
tropomyozinového komplexu, čímž dojde k zanoření tropomyozinového vlákna hlouběji mezi 
řetězce aktinu a tím k odkrytí vazebných míst. Zvýšená koncentrace Ca2+ uvnitř buňky je tedy 
nutným předpokladem pro uskutečnění kontrakce [4]. 
Z extracelulárního prostředí se ionty Ca2+ dostávají do buňky prostřednictvím 
vápníkových kanálů v sarkolemě, které se otevírají v důsledku depolarizace membrány (viz 
podkapitolu 2.4). Toto množství je však poměrně malé, a proto nestačí na zahájení kontrakce. 
Zvýšení intracelulární koncentrace Ca2+ má však za následek otevření iontových kanálů 
v membránách sarkoplazmatického retikula (SR), které je na vápník velmi bohaté. 
Vyplavením vápníku ze SR se jeho koncentrace v cytosolu zvýší na potřebnou úroveň, čímž 
je umožněno zahájení kontrakce. Otevření iontových kanálů SR v důsledku zvýšení 
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intracelulární koncentrace vápníku se označuje jako vápníkem vyvolané uvolnění 
vápníkových iontů (calcium-induced calcium release). Na celkovém až stonásobném zvýšení 
koncentrace Ca
2+
 se SR podílí asi z 80 %. Celý proces je navíc zefektivněn díky soustavě     
T-tubulů, které prostupují buňkou a jsou v těsném kontaktu s cisternami SR (viz obr. 10). 
Uvnitř T-tubulů je extracelulární prostředí, které je bohaté na Ca2+; dojde-li tedy 
k depolarizaci sarkolemy, depolarizují se také T-tubuly a iontovými kanály v T-tubulech 
začnou proudit ionty Ca2+ do těsné blízkosti cisteren SR, které jsou místem zvýšené hustoty 
vápníkových kanálů. T-tubuly tak urychlují vyplavení vápníku ze SR a díky svému 
pravidelnému prostorovému uspořádání uvnitř buňky přispívají k synchronizované dodávce 
Ca
2+
 všem myofibrilám uvnitř buňky [4]. 
Uvolněné ionty Ca2+ se rychle přesouvají k aktinovým myofilamentům uvnitř myofibril, 
vážou se na molekuly troponinu a dochází k odkrytí vazebných míst na aktinových řetězcích. 
Následně se myozinové hlavice díky aktivnímu ohybu myozinových ramének přiblíží 
k aktinovým řetězcům a dojde k vytvoření aktino-myozinových můstků, tedy 
k mechanickému spojení myozinových hlavic s molekulami aktinu. Dalším ohybem ramének 
v místě jejich spojení s myozinovými hlavicemi, zaklesnutými do aktinu, dochází 
k relativnímu posuvu aktinových vláken vůči myozinovým a tím ke zkrácení sarkomery. Celý 
proces spřažení excitace a kontrakce je velmi rychlý; od okamžiku podráždění buňky do 
zahájení kontrakce uplyne asi 60 ms [4]. 
Výsledný stah kardiomyocytu však na molekulové úrovni není výsledkem jediného 
kontrakčního cyklu (ohyb raménka způsobí relativní posuv o velikosti jen asi 10 nm). 
K interakci aktinových a myozinových molekul dochází opakovaně, přičemž v daném 
časovém okamžiku je pouze část myozinových hlavic napojena na vazebná místa aktinových 
molekul. Po jejich ohnutí se na aktin navážou volné hlavice, předešlé můstky se rozpojí 
a uvolněné myozinové hlavice se v průběhu dalšího zkracování vracejí do své původní 
polohy, aby se mohly znovu navázat. Celý proces probíhá za spotřeby energie získané 
štěpením ATP. Po vyčerpání iontů Ca2+ dojde k obnovení troponin-tropomyozinového 
komplexu, vazebná místa se zakryjí a buňka relaxuje [4]. 
Je zřejmé, že síla stahu závisí na počtu aktino-myozinových můstků, které jsou v daném 
okamžiku vytvořeny, a tedy na míře překrytí aktinových a myozinových filament. Z tohoto 
pohledu je optimální výchozí délka sarkomery na počátku kontrakce 2–2,2 µm. Při kontrakci 
dochází ke zkrácení asi o 20 % [4]. 
 
2.8 Srdeční cyklus 
 
Primárním úkolem srdce je zajistit cirkulaci krve v krevním oběhu. Tohoto cíle je 
dosaženo čerpáním krve z komor do krevního řečiště, které se uskutečňuje v pravidelně se 
opakujících cyklech. V průběhu každého cyklu dochází ke kontrakci a relaxaci jak komor, tak 
i síní. Fáze kontrakce síně nebo komory se nazývá systola, fáze relaxace je diastola. Hlavní 
čerpací funkci vykonávají komory, a proto jsou jednotlivé fáze srdečního cyklu pojmenovány 
s ohledem na procesy probíhající v komorách. Základními částmi cyklu jsou systola a diastola 
komor. Systolu lze dále rozdělit na fázi izovolumické kontrakce a ejekční fázi, diastolu na fázi 
izovolumické relaxace a plnící fázi. Hranice mezi jednotlivými fázemi odpovídají 
okamžikům, v nichž dochází k otevření nebo zavření některé z chlopní. Otevírání a zavírání 
chlopní je řízeno tlakovými rozdíly mezi oblastmi, které chlopně oddělují. Jednotlivé fáze 
srdečního cyklu budou nyní stručně charakterizovány, a to se zaměřením na levou komoru 
(LK), která je předmětem zájmu této práce. Časové průběhy tlaku krve v LK a objemu LK 
v intervalu jednoho srdečního cyklu jsou znázorněny na obr. 13 [4]. 
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Obr. 13 Časové průběhy tlaku krve v levé komoře, v levé síni a v aortě a 
časový průběh objemu levé komory v intervalu jednoho srdečního cyklu [13]. 
(LK – levá komora, LS – levá síň, A – aorta, EDO – end-diastolický objem, 
ESO – end-systolický objem, 1 – fáze izovolumické kontrakce, 2 – ejekční 
fáze, 3 – fáze izovolumické relaxace, 4 – plnící fáze) 
Izovolumická kontrakce (IVK) začíná okamžikem zavření mitrální chlopně a končí 
okamžikem otevření aortální chlopně. Zavření mitrální chlopně je důsledkem začínající 
kontrakce myokardu LK. Ta totiž způsobí prudký nárůst tlaku v komoře, který prakticky 
okamžitě převýší tlak v levé síni, a v důsledku obrácení tlakového gradientu se chlopeň 
uzavře. Vzhledem k tomu, že aortální chlopeň je v tuto chvíli také ještě zavřená, dochází při 
pokračující kontrakci k rychlému růstu tlaku beze změny objemu (odtud název izovolumická 
kontrakce). Jakmile tlak v komoře přesáhne diastolický tlak v aortě (za normálních podmínek 
80 mm Hg), otevře se aortální chlopeň a srdeční cyklus přejde do ejekční (vypuzovací) fáze. 
Při klidové srdeční frekvenci trvá IVK asi 60 ms [4]. 
V průběhu ejekční fáze je krev vytlačována z LK do aorty a objem komory proto rychle 
klesá. Množství krve, které je během ejekční fáze vypuzeno se označuje jako tepový objem 
(za normálních podmínek asi 60 % počátečního objemu komory). Nitrokomorový tlak 
zpočátku dále roste a přibližně v polovině ejekční fáze dosahuje svého maxima 
(tzv. systolický tlak LK – za normálních podmínek 120 mm Hg). V druhé polovině fáze již 
tlak klesá. Jakmile dojde k poklesu pod hodnotu tlaku v aortě, uzavře se aortální chlopeň 
a vypuzování končí. Za normálních podmínek trvá ejekční fáze asi 200 ms [4]. 
Následuje první fáze diastoly – fáze izovolumické relaxace. Myokard LK začíná 
relaxovat, a proto dochází k rychlému poklesu tlaku při konstantním objemu komory (obě 
chlopně jsou opět uzavřeny). Po přibližně 50 ms tlak v komoře klesne pod hodnotu tlaku 
v síni, mitrální chlopeň se otevře a nastává plnění komory [4]. 
Plnící fáze je nejdelší fází srdečního cyklu. Při klidové srdeční frekvenci trvá           
400–500 ms. S rostoucí frekvencí se však právě tato fáze nejvíce zkracuje. Hned na počátku 
fáze klesne tlak v komoře téměř k nule a během plnící fáze vzroste jen mírně. Naproti tomu 
objem komory vzroste z počátečních asi 50–60 ml (tzv. end-systolický objem) na 120–130 ml 
(end-diastolický objem). K největšímu nárůstu objemu dojde ihned po otevření mitrální 
chlopně. Do komory během krátkého časového intervalu vniká velké množství krve ze síně, 
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která se zde nahromadila v průběhu systoly komory díky kontinuálnímu žilnímu návratu. 
Stěna komory je v tuto chvíli v relaxovaném stavu a proudu krve ze síně neklade téměř žádný 
odpor. V průběhu plnění se však stěna stává méně poddajnou a tlak v komoře začne mírně 
stoupat. Tlak v síni po otevření mitrální chlopně naopak mírně klesá. Postupně tak dochází 
ke snižování tlakového gradientu mezi síní a komorou a tím také ke snížení rychlosti plnění. 
Fáze pomalého plnění komory se nazývá diastáza. Krev z plicních žil v této fázi volně protéká 
přes síň rovnou do komory. Ke konci diastoly se rychlost plnění opět krátce zvyšuje 
v důsledku systoly síně. Její podíl na celkovém přírůstku objemu krve v komoře je však při 
klidové srdeční frekvenci jen asi 10 %. Síň tedy slouží pouze jako pomocné čerpadlo, které 
svou kontrakcí přispívá k dokonalému naplnění komory. Po ukončení kontrakce síň začíná 
relaxovat, tlak v ní mírně klesá a přibližuje se tak hodnotě tlaku v komoře. Následná 
kontrakce komory způsobí okamžité zavření mitrální chlopně, čímž je plnící fáze ukončena. 
Tlak v LK má v tomto okamžiku hodnotu nejvýše 12 mm Hg (tzv. end-diastolický 
tlak) [4,13]. 
Při průměrné klidové srdeční frekvenci 72 tepů za minutu trvá jeden srdeční 
cyklus 0,83 s [4]. 
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3 VYMEZENÍ ŘEŠENÝCH PROBLÉMŮ A FORMULACE CÍLŮ 
PRÁCE 
 
Prodloužení izovolumické kontrakce může být způsobeno mj. sníženou kontraktilitou 
kardiomyocytů a poruchami synchronizace kontrakce komorového myokardu [1,2]. Sníženou 
kontraktilitou kardiomyocytů rozumíme sníženou úroveň interakce aktinu a myozinu. 
Myokard tedy nevyvine dostatečně rychle sílu, která je potřebná pro překonání tlaku krve 
v aortě, a izovolumická kontrakce se prodlužuje. Desynchronizace kontrakce může vznikat 
různými způsoby. V této práci bude vyšetřen případ, kdy k desynchronizaci dochází 
v důsledku snížené rychlosti šíření vzruchu myokardem levé komory. Kontrakce jednotlivých 
částí myokardu následuje vlnu depolarizace. Opožděná aktivace buněk, ke které v důsledku 
zpomaleného šíření vzruchu dochází, se tedy projeví také opožděným zahájením jejich 
kontrakce, což má opět vliv na průběh tlaku v komoře a na délku izovolumické kontrakce. 
Na základě výše uvedeného vymezení řešených problémů je možné konkretizovat cíle 
práce takto: 
 Vytvořit výpočtový model levé srdeční komory1 a simulovat na něm průběh 
izovolumické kontrakce za fyziologických podmínek. 
 S využitím dostupných údajů z odborné literatury realizovat na vytvořeném 
výpočtovém modelu simulace zahrnující vliv zpomaleného šíření vzruchu 
v myokardu a sníženou kontraktilitu kardiomyocytů a určit tak dopad obou 
patologických jevů na dobu trvání izovolumické kontrakce. 
 
                                                 
1
 Pojem „levá komora“ označuje srdeční dutinu, tedy prostor vyplněný krví a ohraničený jinými tkáněmi. 
Výpočtový model, který má být vytvořen, musí zahrnovat nejen levou komoru, ale také – a to především – 
okolní myokard. Označení „výpočtový model levé komory“ bude tedy v této práci používáno jen jako 
zjednodušené pojmenování pro výpočtový model soustavy tvořené částí komorového myokardu, která 
z fyziologického hlediska patří k levé komoře, a objemem krve uvnitř komory. 
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4 REŠERŠE ODBORNÉ LITERATURY 
 
Snížená kontraktilita kardiomyocytů je za nejpravděpodobnější příčinu prodloužení 
IVK označena v článku [1], v němž jsou porovnávány délky jednotlivých fází systoly 
u pacientů se srdečním selháním a u zdravých jedinců. Zde jsou uvedeny průměrné hodnoty 
délky IVK u selhávajících srdcí 58 ms a u zdravých jedinců 38 ms.2 U pacientů nebyl 
pozorován zvýšený diastolický tlak v aortě ani prodloužení doby depolarizace, a proto je 
v této práci za pravděpodobnou příčinu prodloužení IVK označena snížená rychlost nárůstu 
tlaku v LK v důsledku narušené kontraktilní funkce srdeční svaloviny. Autoři se při tomto 
závěru opírají o výsledky experimentálních měření provedených na izolovaných svalových 
vláknech ze zvířecích srdcí, které prokazují, že v důsledku srdečního selhání dochází ke 
snížení rychlosti zkrácení vláken při izotonické kontrakci a k poklesu síly stahu při kontrakci 
izometrické. Snížená kontraktilita myokardu byla pozorována také u dětských pacientů [16], 
u kterých byla určena průměrná doba trvání IVK 57 ms, zatímco u zdravých dětí tato hodnota 
činila 29 ms. 
Prodloužení preejekční fáze3 v důsledku snížené rychlosti nárůstu tlaku bylo u pacientů 
s onemocněním LK pozorováno také v [2]. Zde je však jako hlavní příčina uvedena 
desynchronizace počátku kontrakce v jednotlivých částech myokardu. Snížená rychlost stahu 
pozorována nebyla. Tento závěr tedy ukazuje spíše na zpomalené šíření vzruchu v myokardu. 
Prodloužená doba depolarizace je jako jedna z možných příčin přispívajících k prodloužení 
IVK uvedena také v [17]. Tato práce uvádí průměrné hodnoty doby trvání IVK zjištěné 
u skupiny pacientů se srdečním selháním a u zdravých jedinců 91,3 ms a 40,4 ms, přičemž 
jedním z klinických projevů onemocnění pozorovaných u pacientů bylo prodloužení 
komplexu QRS na EKG naznačující zpomalené šíření vzruchu. Za hlavní příčinu prodloužení 
IVK je však označena snížená poddajnost myokardu v důsledku patologické remodelace. 
Zvýšené průměrné hodnoty doby trvání IVK byly dále zaznamenány u pacientů se 
srdečním selháním v [15] (68 ms oproti 48 ms u zdravých jedinců), kde však nejsou 
analyzovány možné příčiny, a u pacientů s blokádou levého Tawarova raménka v [18] (89 ms 
vs. 43 ms). Konkrétní údaje, které by dávaly do vztahu míru snížení kontraktility buněk nebo 
dobu depolarizace komory s mírou prodloužení IVK v literatuře nebyly nalezeny, a to ani 
v podobě klinicky zjištěných hodnot, ani jako výsledky počítačových simulací. Poznatky 
uvedené v této kapitole však naznačují, že narušená kontraktilita buněk srdeční svaloviny 
a desynchronizace stahu myokardu v důsledku prodloužení doby depolarizace patří mezi 
hlavní faktory ovlivňující dobu trvání IVK. Uvedené konkrétní hodnoty délky IVK navíc 
poskytují představu o reálné míře prodloužení IVK u pacientů se srdečním onemocněním 
v porovnání se zdravými jedinci a mohou tedy sloužit k ověření věrohodnosti výsledků řešení. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
                                                 
2
 Udávané normální hodnoty délky IVK se v literatuře poněkud liší. Konkrétní hodnoty jsou závislé 
zejména na použité metodě měření [14,15]. 
3
 Časový interval od počátku depolarizace komory (Q kmit na EKG) do okamžiku otevření aortální 
chlopně [2]. 
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5 TVORBA VÝPOČTOVÉHO MODELU LEVÉ KOMORY 
 
Vymezené problémy budou v této práci řešeny metodou konečných prvků v softwaru 
ANSYS. Pro realizaci potřebných simulací je tedy nutné v tomto softwaru nejprve vytvořit 
výpočtový model. Ze tří základních vrstev srdeční stěny bude do výpočtového modelu 
zahrnut pouze myokard, a to z následujících důvodů: 
1. Endokard a epikard nejsou tvořeny svalovými buňkami. Nemohou tedy 
kontrahovat, a proto nepřispívají ke zvyšování tlaku v komoře v průběhu 
izovolumické kontrakce. 
2. Tloušťka endokardu se pohybuje v rozmezí 50–200 µm [4], tloušťka epikardu je 
přibližně 100 µm [19]. Jedná se tedy o velmi tenké blány, jejichž podíl na celkové 
tloušťce srdeční stěny je malý. Pro výpočtový model jsou proto nepodstatné 
přinejmenším z hlediska tvaru a rozměrů výsledného modelu. 
3. Za normálních podmínek jsou endokard a epikard pravděpodobně relativně 
poddajné, a proto (i s ohledem na jejich malou tloušťku) nemají významný podíl 
na celkové tuhosti srdeční stěny. 
Poslední bod je vhodné vysvětlit podrobněji. Biaxiální zkoušky endokardu a epikardu, 
jejichž výsledky jsou prezentovány v [19,20], odhalily vysoce nelineární chování obou blan. 
Při menších protaženích jsou poměrně poddajné, po překročení určité limitní úrovně protažení 
však dochází k velmi prudkému nárůstu tuhosti (viz obr. 14). Při přípravě vzorků pro biaxiální 
zkoušky bylo navíc zaznamenáno, že po oddělení endokardu a epikardu od myokardu dojde 
k jejich smrštění, což naznačuje, že obě blány jsou „in situ“ předepnuty. Údaje o velikosti 
tohoto předepnutí však podle [20] nebylo možné s dostatečnou přesností určit. Není tedy 
známo, v jakém intervalu se za normálních podmínek pohybují hodnoty protažení endokardu 
a epikardu v průběhu srdečního cyklu. Vzhledem k tomu, že nárůst tuhosti po překročení 
limitního protažení je velmi výrazný, se však lze domnívat, že se jedná o jeden z mechanismů, 
které zabraňují přetažení myokardu při výrazně zvýšeném plnění komory nebo při jiných 
patologických stavech. Je-li tento předpoklad správný, pak lze tvrdit, že za normálních 
podmínek k překročení limitního protažení nedojde a příspěvek endokardu a epikardu 
k celkové tuhosti stěny tedy bude velmi malý. 
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Obr. 14 Odezva epikardu (A) a endokardu (B) při ekvibiaxiální tahové zkoušce (bez odlehčovací 
fáze).  Odezva byla určována ve směru od hrotu k bázi (Apex-to-Base) a ve směru obvodovém 
(Circumferential). Z důvodu obtížně měřitelné tloušťky vzorků jsou silové účinky v jednotlivých 
směrech vyjádřeny v podobě liniových sil, které představují celkové zatížení přenášené vzorkem 
v daném směru vztažené na jednotku délky deformované hrany vzorku. Mezi zde použitou jednotkou 
g/cm a běžněji používanou jednotkou N/m platí převodní vztah 1 g/cm = 0,981 N/m [20]. 
 
5.1 Model geometrie 
 
Tvar a rozměry myokardu LK se v průběhu srdečního cyklu výrazně mění, a to zejména 
v důsledku objemových změn komory. (Připomeňme, že za myokard LK lze považovat nejen 
myokard ve stěně LK, ale také myokard septa, a to z důvodů uvedených v podkapitole 2.3.) 
Při tvorbě modelu geometrie by bylo vhodné vycházet ze stavu, kdy jsou svalové buňky plně 
relaxovány na svou klidovou délku a tlak v komoře se blíží nule. Takový stav by bylo možné 
označit za hypotetický beznapěťový stav myokardu, avšak určit v průběhu plnící fáze 
okamžik, který by tomuto stavu odpovídal, zodpovědně nelze.4 Stanovit tvar a rozměry 
takového modelu by navíc bylo velmi komplikované zejména kvůli nedostatku informací 
v literatuře. V této práci bude proto model geometrie vytvořen na základě údajů o tvaru 
a rozměrech komory a okolního myokardu na konci diastoly, které jsou v literatuře dostupné 
a které charakterizují stav komory přímo na počátku IVK. Snímky pořízené pomocí různých 
zobrazovacích metod navíc ukazují, že právě na konci diastoly je tvar komory přibližně 
axisymetrický a lze jej s přijatelnou přesností aproximovat protáhlým rotačním elipsoidem 
s hlavní osou orientovanou od srdečního hrotu k bázi, v úrovni mitrální chlopně „seříznutým“ 
rovinou kolmou na hlavní osu5 [21]. Aproximace „seříznutým“ elipsoidem se používá také při 
výpočtu end-diastolického objemu komory nebo hmotnosti myokardu LK z 2D snímků [22], 
a proto bude toto zjednodušení použito i v této práci. Skutečný end-diastolický tvar LK 
ukazuje obr. 15.  
 
                                                 
4
 Počátek IVK tomuto stavu neodpovídá, neboť tlak v komoře je již zvýšen, a to zejména v důsledku 
systoly síně. 
5
 V anglicky psané literatuře se používá pojem „truncated ellipsoid“. 
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Obr. 15 Snímky z magnetické rezonance pořízené ve třech navzájem kolmých rovinách ukazující 
tvar levé komory na konci diastoly [23]. 
Pro úplný popis „seříznutého“ protáhlého rotačního elipsoidu jsou zapotřebí tři 
rozměry: délka hlavní poloosy a , délka vedlejších (kratších) poloos b  a rozměr určující 
polohu roviny řezu, kterým může být např. vzdálenost roviny řezu od roviny určené 
vedlejšími osami elipsoidu. Tuto vzdálenost označme jako v . Velikost vedlejších poloos b  
lze určit z délkového parametru komory označovaného jako end-diastolický průměr (end-
diastolic diameter – EDD), který odpovídá průměru komory v nejširším místě [24]. Součet 
rozměrů a  a v  lze potom interpretovat jako délku LK, která bývá měřena z 2D snímků 
komory jako vzdálenost od středu mitrální chlopně k nejvzdálenějšímu bodu na křivce 
vyznačující hranici dutiny [22]. Konkrétní hodnoty těchto parametrů budou převzaty z článku 
[25], ve kterém jsou uvedeny průměrné hodnoty délkových a objemových parametrů LK 
určené na reprezentativním vzorku populace s využitím magnetické rezonance. Pro EDD 
a délku LK jsou zde uvedeny hodnoty 50,2 mm a 82,3 mm. Tyto hodnoty pro další výpočty 
označíme jako parametry EDD  a L . Třetím údajem, který je možné využít, je poměr /v a  
označený v [23] jako „truncation factor“ bf , jehož end-diastolická hodnota je přibližně 0,45. 
Z těchto údajů je možné vypočítat rozměry , ,a b v  následujícím postupem. 
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Objem „seříznutého“ elipsoidu s těmito rozměry činí 122 ml, což je v souladu s udávanými 
normálními hodnotami end-diastolického objemu LK. 
Dále je nutné aproximovat vnější hranici myokardu LK na základě tlouštěk myokardu 
uvedených v literatuře. Také zde je nutné vycházet z end-diastolických hodnot, neboť 
tloušťka myokardu se v průběhu srdečního cyklu mění. Na konci diastoly je komora zcela 
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naplněna krví, myokard je tedy natažen a jeho tloušťka dosahuje minima. Z průměrných 
hodnot uvedených v [27,28] vyplývá, že tloušťka myokardu se výrazně liší také v závislosti 
na oblasti, v níž je měřena. Změny jsou patrné především ve směru od báze k srdečnímu 
hrotu. Největší tloušťku má myokard přibližně v úrovni, v níž je komora nejširší, tedy 
v její horní části nedaleko mitrální chlopně. Odtud směrem k hrotu se tloušťka pozvolna 
zmenšuje. V obvodovém směru je tloušťka myokardu přibližně konstantní, pouze v oblasti 
septa je v některých úrovních v porovnání se stěnou LK mírně vyšší (asi o 1 mm). 
Na základě výše uvedených poznatků byl pro aproximaci vnější hranice myokardu LK 
zvolen podobně jako v případě dutiny „seříznutý“ protáhlý rotační elipsoid, přičemž oba 
elipsoidy jsou „seříznuty“ podle téže roviny a jejich středy a hlavní osy splývají. Vhodnou 
volbou délek poloos elipsoidu je možné zohlednit v modelu proměnlivou tloušťku myokardu 
ve směru od báze k hrotu. Tvar a rozměry výsledného axisymetrického modelu geometrie 
ukazuje obr. 16. Tloušťky myokardu byly zvoleny na základě end-diastolických hodnot 
uvedených v [27,28]. 
 
 
Obr. 16 Tvar a rozměry (v milimetrech) meridiánového 
řezu axisymetrického modelu geometrie. 
 
5.2 Model materiálu 
 
Pasivní mechanická odezva myokardu na zatěžování je viskoelastická, silně nelineární 
(velké deformace), anizotropní, závislá na historii zatěžování (Mullinsův efekt) [29]. Napětí 
navíc v myokardu nevzniká jen jako důsledek jeho pasivní deformace, ale ve fázi systoly také 
vlivem aktivní kontrakce svalových buněk. Mechanické vlastnosti myokardu jsou tedy velmi 
složité, a proto je při jejich modelování na úrovni této práce nutné přijmout celou řadu 
zjednodušujících předpokladů. 
 
5.2.1 Modelování pasivní odezvy myokardu 
 
Pro potřeby této práce byl model pasivní odezvy myokardu vytvořen přímo na základě 
výsledků biaxiálních tahových zkoušek lidského myokardu publikovaných v [29]. Tyto 
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biaxiální zkoušky byly realizovány na tenkých vzorcích čtvercového tvaru s rozměry 
25×25 mm připravených tak, aby svalová vlákna ležela vždy v rovině vzorku a jejich 
přednostní orientace (hlavní materiálový směr) byla shodná s jedním ze směrů deformačního 
zatěžování. V druhém směru tedy zatížení působilo kolmo na směr vláken. Zatížení bylo 
v jednotlivých směrech aplikováno vzájemně proporcionálně, a to pro pět různých poměrů 
přetvoření (směr vláken:směr kolmý na směr vláken): 1:1; 1:0,75; 1:0,5; 0,75:1 a 0,5:1. Pro 
každou z těchto variant byla zkouška několikrát zopakována vždy s novým vzorkem, přičemž 
před každým měřením byly vzorky předcyklovány až do ustálení odezvy. Zprůměrované 
ustálené odezvy myokardu pro jeden zatěžovací cyklus jsou v podobě závislosti skutečného 
napětí na poměrném protažení graficky znázorněny na obr. 17. V těchto odezvách je patrná 
výrazná hystereze, která je projevem viskózní složky chování myokardu. Za předpokladu, že 
v průběhu IVK nedochází k výraznému odlehčení, však lze pro potřeby této práce vytvořit 
model materiálu pouze na základě odezvy myokardu při rostoucím zatížení. Chování 
myokardu je potom možné modelovat jako čistě elastické pomocí některého 
z hyperelastických konstitutivních modelů. 
 
 
Obr. 17 Zprůměrované odezvy myokardu pro pět různých variant biaxiální 
zkoušky. Uvedené poměry vyjadřují vždy poměr mezi přetvořením ve směru 
vláken (MFD – mean-fiber direction) a přetvořením ve směru kolmém na 
směr vláken (CFD – cross-fiber direction) [29]. 
Hyperelastické modely popisují elastickou odezvu materiálu pomocí funkce měrné 
energie napjatosti W , která je skalární funkcí některého z tenzorů deformace nebo přetvoření. 
Obvykle se jedná o pravý Cauchy-Greenův tenzor deformace RC , nebo Green-Lagrangeův 
tenzor přetvoření E . Funkci W  lze obecně rozdělit na složku volumetrickou ( VW ), která 
vyjadřuje vliv změny objemu na měrnou energii napjatosti, a složku deviátorovou ( DW ) 
vyjadřující vliv změny tvaru. V případě anizotropních hyperelastických materiálů se 
deviátorová složka dále dělí na část izotropní ( ,D IZOW ) a anizotropní ( ,D ANIZOW ). Obecný tvar 
funkce měrné energie napjatosti je potom následující: 
 
3
, , [J m ]V D IZO D ANIZOW W W W
    . (1)  
Součástí funkce W  je vždy několik materiálových parametrů, jejichž hodnoty pro konkrétní 
materiál je nutné určit na základě experimentálních dat z mechanických zkoušek daného 
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materiálu. Je-li funkce W  funkcí některého z tenzorů RC , E , pak její parciální derivací podle 
některé ze složek daného tenzoru lze získat odpovídající složku druhého Piola-Kirchhoffova 
tenzoru napětí S , který je s oběma tenzory energeticky konjugovaný (tenzory RC , E  jsou 
lineárně závislé) [31]. Platí:  
 2 ; , 1,2,3i j R
i j i j
W W
S i j
E C
 
  
 
; (2)  
kde 
3
složky druhého Piola-Kirchhoffova tenzoru napětí [Pa];
funkce měrné energie napjatosti [J m ];
složky Green-Lagrangeova tenzoru přetvoření [-];
složky pravého Cauchy-Greenova tenzoru defo
i j
i j
R
i j
S
W
E
C

rmace [-].
 
Pro určení hodnot materiálových parametrů hyperelastického modelu na základě 
graficky zpracovaných výsledků mechanických zkoušek převzatých z [29] je nejprve nutné 
převést tyto výsledky do tabulkové podoby obvyklé u experimentálně určených dat. Tento 
krok byl proveden pomocí programu AutoCAD, ve kterém byly pro každou zatěžovací křivku 
z obr. 17 manuálně odečteny hodnoty skutečného napětí   pro jedenáct hodnot poměrného 
protažení  . Tímto způsobem byl pro každou z pěti biaxiálních zkoušek získán soubor 
pseudoexperimentálních dat. Pro jejich další zpracování bylo nutné přepočítat poměrné 
protažení   na smluvní přetvoření   a skutečné napětí   na smluvní napětí P . Smluvní 
přetvoření lze pro každý směr vypočítat pomocí vztahu 
 1    (3)  
a pro smluvní napětí platí za předpokladu nestlačitelnosti myokardu [26] vztah 
 P


  . (4)  
Takto přepočtená data již bylo možné načíst do programu HYPERFIT, pomocí kterého lze 
identifikovat konstitutivní model daného materiálu, resp. určit pro experimentálně získaná 
data hodnoty parametrů zvoleného konstitutivního modelu. Odezva myokardu je anizotropní, 
a proto bylo nutné zvolit některý z nabízených anizotropních hyperelastických modelů. 
Zároveň se však muselo jednat o model předdefinovaný v programu ANSYS, v němž měly 
být realizovány následující simulace. Tím se možnost volby zúžila na dva modely: 
exponenciální model Holzapfel-Gasser 2000 a anizotropní polynomický model, který vychází 
z modelu Mooney-Rivlin. 
Obecný tvar funkce měrné energie napjatosti pro anizotropní hyperelastické modely byl 
vyjádřen rovnicí (1). Vzhledem k obecně přijímanému předpokladu nestlačitelnosti myokardu 
[26] je možné volumetrickou složku v této rovnici vynechat a odezvu myokardu modelovat 
pouze pomocí složky deviátorové. Model Holzapfel-Gasser 2000 potom nabývá tvaru [30] 
 
   11
4,62
, ,
2
2 13 1
2 2 i
D IZO D ANIZO
ik Ik
W I e
k
W W


 
    
 
 , 
(5)  
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kde 
1
1
2
4 6
počáteční modul pružnosti ve smyku [Pa],
první invariant pravého Cauchy-Greenova tenzoru deformace [-],
materiálový parametr [Pa],
materiálový parametr [-],
, pseudoinvarianty pravého Cauchy
I
k
k
I I

-Greenova tenzoru deformace [-].
 
Formulace tohoto modelu předpokládá materiál s izotropní matricí vyztužený dvěma 
symetricky uspořádanými osnovami vláken6, jejichž mechanické vlastnosti jsou identické 
[30]. Uspořádání vláken vzhledem k hlavním materiálovým směrům modelu je znázorněno na 
obr. 18. Označení materiálových směrů podle obr. 18 bude použito také v této práci. Směr, od 
něhož je měřen úhel sklonu vláken   (a který v této práci reprezentuje směr vláken 
v myokardu), bude tedy v dalším textu označován jako směr 1 a směr odpovídající úhlu 
90°   jako směr 2.7  
 
 
Obr. 18 Symetrické uspořádání vláken 
vzhledem k hlavním materiálovým směrům 
hyperelastického modelu [30]. 
Polynomický model je v programu HYPERFIT formulován ve zjednodušeném tvaru 
předpokládajícím opět dvě stejné symetricky uspořádané osnovy vláken uložené 
v nestlačitelné izotropní matrici: 
                                                 
6
 Symetrie vláken je dána formulací jednotkových směrových vektorů ,
0 0
a b  určujících orientaci 
jednotlivých osnov ve tvaru 
cos cos
sin , sin
0 0
 
 
   
   
     
   
   
0 0
a b , 
kde   je úhel sklonu vláken podle Obr. 18 [28]. Do funkce měrné energie napjatosti jsou tyto vektory zahrnuty 
prostřednictvím pseudoinvariantů 4 6,I I , jejichž definice je následující: 
4 6,
R RI I     
0 0 0 0
a C a b C b . 
7
 Pro úplnost uveďme, že směr 3 je kolmý na směry 1, 2 a odezva anizotropního hyperelastického modelu 
je v tomto směru určena pouze izotropní složkou funkce měrné energie napjatosti. 
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   
           , 
(6)  
kde 
1 2
4 6
, , , materiálové parametry [Pa],
, invarianty pravého Cauchy-Greenova tenzoru deformace [-],
, pseudoinvarianty pravého Cauchy-Greenova tenzoru deformace [-],
i j k ma b c e
I I
I I
 
přičemž pro k m  platí k mc e  (obě osnovy vláken mají stejné mechanické vlastnosti) [30]. 
Hodnoty materiálových parametrů byly v programu HYPERFIT určeny pro oba 
uvedené modely, přičemž v obou případech byl předepsán úhel sklonu vláken 0°  . 
Anizotropní složka tedy vždy reprezentovala dvě stejně orientované osnovy vláken a výsledné 
modely lze proto charakterizovat jako transverzálně izotropní. Výpočet hodnot materiálových 
parametrů byl pro oba modely proveden opakovaně, přičemž mezi jednotlivými řešeními byly 
prováděny úpravy v nastavení řešiče a měněny počáteční hodnoty parametrů. Úspěšnost 
každého výpočtu byla hodnocena na základě parametrů vyjadřujících míru shody mezi 
vstupními daty a vypočítanými výsledky a vizuálního porovnání graficky znázorněné odezvy 
modelu oproti vstupním datům. Výsledky, které vstupní data aproximovaly nejlépe, byly 
uloženy a oba modely byly následně porovnány. Pro ekvibiaxiální zkoušku jsou výsledné 
odezvy vykresleny na obr. 19. 
 
 
Obr. 19 Srovnání odezvy hyperelastických modelů (modré křivky) se vstupními daty (červené 
kroužky) pro ekvibiaxiální zkoušku v souřadnicích smluvní přetvoření – smluvní napětí. Nahoře 
model Holzapfel-Gasser 2000, dole anizotropní polynomický model, vlevo odezvy ve směru 1, 
vpravo odezvy ve směru 2. 
Shoda polynomického modelu se vstupními daty byla u všech biaxiálních zkoušek 
velmi dobrá. V případě modelu Holzapfel-Gasser 2000 byla aproximace ve směru 1 
u jednotlivých biaxiálních zkoušek přijatelná, ve směru 2 však naprosto nedostatečná         
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(viz obr. 19). Příčinou je předepsání nulového úhlu  , které způsobí, že odezva ve směru 2 je 
dána pouze izotropní složkou ,D IZOW . Ta u modelu Holzapfel-Gasser 2000 odpovídá modelu 
neo-Hooke, který není schopen adekvátně vystihnout progresivní průběh zadaných 
deformačně-napěťových křivek.  
Na základě výše uvedených skutečností byl pro modelování pasivní odezvy myokardu 
zvolen anizotropní polynomický model. Pro jeho materiálové parametry byly určeny 
následující hodnoty: 
1
2
3
2
4
2 2
4 4
1 2 3 3 5 6 3 5 6
0,347 kPa,
13,438 kPa,
48,846 kPa,
0,218 kPa,
13,846 kPa,
0,218 kPa,
13,846 kPa,
, , , , , , , , 0 kPa,
0°.
a
a
a
c
c
e c
e c
b b b c c c e e e






 
 


  
Nulová hodnota byla pro parametry 1 2 3 3 5 6 3 5 6, , , , , , , ,b b b c c c e e e  pevně stanovena, a to za 
účelem snížení počtu členů výsledného konstitutivního modelu. V případě izotropní složky 
má toto opatření své opodstatnění ve zlepšení predikční schopnosti modelu. Použití příliš 
velkého počtu členů by mohlo vést k získání naprosto chybných výsledků, pakliže by byl 
model použit pro popis jiných deformačně-napěťových stavů, než pro které byla poskytnuta 
experimentální data [31]. Po vynechání nulových členů se rovnice (6) zjednoduší do tvaru 
      
3
1 4 6
1 2,4 2,4
3 1 1
i k m
i k m
i k m
W a I c I e I
  
        . (7)  
Formulaci anizotropní složky lze dále zjednodušit sloučením obou osnov vláken do jedné. 
Tento krok je možné provést díky předepsání nulového úhlu   (pro pseudoinvarianty  4 6,I I  
potom platí 4 6I I ). Obě osnovy mají navíc stejné mechanické vlastnosti, což je vyjádřeno 
rovnostmi 2 2c e  a 4 4c e , a proto lze psát 
      ,ANIZO 4 6 4
2,4 2,4 2,4
1 1 2 1
k m k
D k m k
k m k
W c I e I c I
  
        . (8)  
Zavedeme-li dále substituce 2 22c c   a 4 42c c   dostaneme 
  ,ANIZO 4
2,4
1
k
D k
k
W c I

  . (9)  
Po těchto úpravách lze funkci měrné energie napjatosti vyjádřit v konečném tvaru 
    
3
1 4
1 2,4
3 1
i k
i k
i k
W a I c I
 
     . (10)  
Hodnoty materiálových parametrů v rovnici (10) jsou následující: 
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1
2
3
2 2
4 4
0,347 kPa,
13,438 kPa,
48,846 kPa,
2 2 0,218 0,436 kPa,
2 2 13,846 27,692 kPa.
a
a
a
c c
c c



    
    
  
 
5.2.2 Korekce na skutečnou rychlost deformace 
 
Viskózní složka chování myokardu se projevuje nejen utvářením hysterezních smyček 
v odezvě myokardu při cyklickém zatěžování, ale také závislostí této odezvy na rychlosti 
zatěžování [29]. Tuto skutečnost dokládá obr. 20, na kterém jsou znázorněny výsledky tří 
ekvibiaxiálních zkoušek, při kterých byl stejný vzorek deformačně zatěžován postupně 
rychlostmi 3, 10 a 30 mm/min. Rozměry vzorku byly opět 25×25 mm. Z naměřených průběhů 
je zřejmé, že zvyšující se rychlost zatěžování je spojena se vzrůstem napětí, což je pro 
viskoelastické materiály typické. Vzhledem k tomu, že nárůst napětí zaznamenaný v obr. 20 
je poměrně výrazný a rychlosti deformace myokardu v průběhu srdečního cyklu lze očekávat 
výrazně vyšší, než je rychlost, které odpovídá model materiálu vytvořený v předchozí 
podkapitole, je vhodné pokusit se vliv rychlosti deformace zohlednit a model materiálu tak 
více přiblížit realitě. 
 
 
Obr. 20 Vliv rychlosti zatěžování na odezvu myokardu při ekvibiaxiální 
zkoušce. Souvislou čarou jsou znázorněny odezvy ve směru vláken 
(MFD – mean fiber direction), přerušovanou čarou odezvy ve směru 
kolmém na vlákna (CFD – cross-fiber direction) [29]. 
Z obr. 20 je zřejmé, že zvýšení rychlosti zatěžování má na zatěžovací křivky podobný 
vliv, jako kdybychom v každém bodě dané křivky hodnotu napětí vynásobili stejnou 
konstantou. Známe-li tedy pro daný směr zatěžování dvě zatěžovací křivky    1 2,v v     
naměřené při dvou různých rychlostech zatěžování 1 2,v v , pak v naměřeném intervalu 
protažení přibližně platí 
    2 1 2 1v v v v      , (11)  
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kde 1 2v v   je konstanta vyjadřující poměrnou změnu napětí při změně rychlosti zatěžování     
z 1v  na 2v . Její hodnotu lze určit např. pomocí vztahu 
 
max
2
1 2 max
1
v
v v
v



  , (12)  
kde max max1 2,v v   jsou maximální hodnoty napětí (pro stejnou hodnotu maximálního protažení) 
dosažené při rychlostech zatěžování 1 2,v v . Odečtením maximálních napětí z obr. 20, které 
bylo provedeno obdobně jako při získávání dat z obr. 17, bylo zjištěno, že nárůst napětí je 
v obou směrech zatěžování přibližně stejný: při zvýšení rychlosti zatěžování z 3 mm/min na 
10 mm/min vzroste napětí přibližně o 7 %, při zvýšení z 3 mm/min na 30 mm/min pak 
o 18 %.
8
 Platí tedy 3 10 3 301,07; 1,18   . 
Srovnáme-li odezvu myokardu naměřenou při ekvibiaxiální zkoušce při rychlosti 
zatěžování 3 mm/min, tedy odezvu jednoho vzorku, (černé křivky v obr. 20) se 
zprůměrovanou odezvou odpovídající stejným podmínkám zkoušky (černé křivky v obr. 17), 
zjistíme, že hodnoty napětí jsou poněkud odlišné. O odchylkách mezi odezvami jednotlivých 
vzorků se autoři v článku [29] zmiňují; zda byly mezi vzorky pozorovány také rozdíly 
v nárůstu napětí při zvýšení rychlosti zatěžování, však v článku uvedeno není. Dále je tedy 
nutné předpokládat, že poměrná změna napětí byla také u jiných vzorků přibližně stejná jako 
v případě vzorku, jehož odezva je na obr. 20, a že tato změna je obdobná také pro ostatní 
varianty biaxiální zkoušky uvedené na obr. 17. Za tohoto předpokladu by tedy nyní bylo 
možné aplikovat poznatky získané z obr. 20 na zatěžovací křivky vykreslené v obr. 17 
a získat tak přibližné průměrné odezvy myokardu pro rychlost zatěžování 10 mm/min nebo 
30 mm/min. Aby však bylo možné získat tyto odezvy také pro jiné rychlosti zatěžování, je 
třeba určit přibližnou funkční závislost mezi rychlostí zatěžování a maximální hodnotou 
napětí ve směru vláken dosahovanou při ekvibiaxiální zkoušce. Pro druhý směr zatěžování 
toto není nutné, neboť, jak bylo uvedeno výše, poměrná změna napětí je pro oba směry 
zatěžování přibližně stejná. 
Maximální hodnota napětí odečtená z obr. 17 je přibližně 9,0 kPa. Tato hodnota 
odpovídá rychlosti zatěžování 3 mm/min. Zvýšíme-li tuto hodnotu o 7 %, získáme 
předpokládanou průměrnou hodnotu maximálního napětí při rychlosti zatěžování 10 mm/min, 
zvýšením o 18 % pak maximum při rychlosti 30 mm/min. Další hodnotu je možné získat ze 
zprůměrované relaxační odezvy myokardu na obr. 21, která je rovněž odezvou pro 
ekvibiaxiální zatížení a 10% protažení v každém směru. V tomto případě bylo deformační 
zatížení na počátku zkoušky aplikováno rychlostí 100 mm/min a maximální dosažená hodnota 
napětí ve směru vláken činí přibližně 14,7 kPa. Vynesením všech získaných hodnot do grafu 
bylo zjištěno, že hledaná závislost maximálního napětí na rychlosti zatěžování je přibližně 
lineární (viz obr. 22).  
 
                                                 
8
 Pro směr vláken byly vypočítány hodnoty 7,4 % a 18,0 %, pro směr kolmý na směr vláken 6,8 % 
a 18,3 %. 
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Obr. 21 Zprůměrovaná (ekvibiaxiální) relaxační odezva myokardu. 
Souvislou čarou je znázorněna odezva ve směru vláken (MFD – mean 
fiber direction), přerušovanou čarou odezva ve směru kolmém na vlákna 
(CFD – cross-fiber direction) [29]. 
 
 
Obr. 22 Závislost maximálního napětí ve směru vláken dosahovaného při 
ekvibiaxiální zkoušce na rychlosti zatěžování (napětí odpovídají 10% protažení). 
Dále je třeba stanovit takovou hodnotu rychlosti deformace myokardu, která by pro 
pracující srdce mohla být považována za typickou. Je zřejmé, že v tomto případě je nutné se 
omezit pouze na velmi hrubý odhad. I z tohoto důvodu byla výsledná hodnota stanovena 
pouze na základě velmi primitivní úvahy soustředěné na plnící fázi srdečního cyklu. Ta při 
klidové srdeční frekvenci trvá asi 0,5 s a v jejím průběhu dojde k nárůstu objemu komory 
z počátečních 60 ml (end-systolický objem) na konečných 130 ml (end-diastolický objem). 
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Představíme-li si komoru zjednodušeně jako kouli, jejíž objem vzroste za čas 0,5 st   
z počáteční hodnoty 0 60 mlV   na konečnou hodnotu 1 130 mlV  , lze snadno určit, jak velká 
bude při této objemové změně průměrná rychlost přetvoření   na jejím povrchu. Pro 
přetvoření   na povrchu koule platí 
 
1 0
0
o o
o


 , (13)  
kde 0o  je počáteční obvod koule a 1o  konečný obvod koule. Označíme-li počáteční poloměr 
1R  a konečný poloměr 2R , pak pro 0 1,o o  platí 
 0 0 1 12 , 2o R o R    . (14)  
Po dosazení rovnic (14) do rovnice (13) dostaneme 
 
1 0 1 0 1
0 0 0
2 2
1
2
R R R R R
R R R
 


 
     . (15)  
Poloměry 0 1,R R  lze dále vyjádřit pomocí známých objemů 0 1,V V  využitím vzorce pro objem 
koule. 
 
1/3
3 0
0 0 0
1/3
3 1
1 1 1
34
3 4
34
3 4
V
V R R
V
V R R




 
    
 
 
    
 
 (16)  
Po dosazení do rovnice (15) a následném vyčíslení získáme hodnotu přetvoření na povrchu 
koule. 
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Pro průměrnou rychlost přetvoření potom platí 
10,29 0,58 s
0,5t

     . 
Nyní již zbývá pouze určit odpovídající rychlost ekvibiaxiální zkoušky, tedy určit, jakou 
rychlostí v  by čtvercový vzorek s počáteční délkou strany 0 25 mmL   musel být natahován, 
aby rychlost přetvoření dosahovala hodnoty 10,58 s  . Lze snadno odvodit, že mezi oběma 
rychlostmi platí vztah 
 0v L    . (17)  
Po dosazení: 
25 0,58 14,5 mm/s 870 mm/minv     . 
Vzhledem k tomu, že závislost maximální hodnoty napětí na rychlosti zatěžování je 
podložena experimentálními daty pouze v intervalu rychlostí 3–100 mm/min, je extrapolace 
pro rychlosti okolo 800 mm/min spojena s rizikem velkých nepřesností. Při výběru vhodné 
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aproximace byl proto zvažován také polynom druhého stupně, který by skutečnou závislost 
mohl vystihovat přesněji. Tato volba se nabízí také proto, že první tři body v obr. 22 ukazují 
spíše na degresivní nárůst napětí. Při uvažování čtvrtého bodu, který byl rovněž získán na 
základě experimentálních údajů, se však aproximace přímkou jeví jako velmi přesná, což 
dokazuje obr. 23, na kterém je vedle lineární aproximace vykreslena také aproximace 
kvadratická. Z obrázku je zřejmé, že mezi oběma křivkami nejsou výrazné rozdíly a pro nižší 
rychlosti zatěžování jsou obě aproximace prakticky shodné. Hlavním důvodem pro zvolení 
lineární aproximace však byla především vysoká citlivost kvadratického polynomu na změny 
vstupních hodnot. Zejména v případě dvou prostředních bodů zastupujících rychlosti 
zatěžování 10 a 30 mm/min se i malé posuny směrem k vyšším nebo nižším hodnotám napětí 
projevily velkými změnami funkčních hodnot kvadratického polynomu v oblasti vyšších 
rychlostí. Předpokládaná hodnota maximálního napětí dosahovaného při rychlosti zkoušky 
870 mm/min proto byla určena na základě lineární aproximace a její hodnota činí přibližně 
60 kPa. Označíme-li tuto hodnotu jako max870  a hodnotu 9 kPa, které bylo dosaženo při 
rychlosti zatěžování 3 mm/min, jako max3 , pak poměrná změna napětí při zvýšení rychlosti 
zatěžování z 3 mm/min na 870 mm/min je rovna 
max
870
3 870 max
3
60
6,7
9



   . 
Lze dokázat, že tato hodnota vyjadřuje nejen poměr napětí pro danou hodnotu protažení, ale 
také poměr tuhostí. Dle rovnice (11) platí 
    870 3 870 3       . (18)  
Zderivujeme-li obě strany rov. (18) podle   obdržíme 
 
   870 3
3 870
d d
d d
   

 
   . (19)  
Zde výrazy 
   3 870
,
d d
d d
   
 
 představují směrnici tečny k dané křivce pro libovolnou 
hodnotu  . Vyjadřují tedy tuhost materiálu a veličinu 3 870   lze proto chápat také jako 
poměrnou změnu tuhosti při zvýšení rychlosti zatěžování z 3 mm/min na 870 mm/min. Pro 
zdůraznění tohoto fyzikálního významu zaveďme pro poměrnou změnu tuhosti nové 
označení  . Platí 
 3 870 3 870 6,7     . (20)  
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Obr. 23 Srovnání lineární a kvadratické aproximace a odečtení hodnoty 
maximálního napětí pro rychlost zkoušky odpovídající reálné rychlosti 
deformace myokardu v pracujícím srdci. 
Vypočítaná hodnota 6,7   by tedy měla být mírou nárůstu tuhosti myokardu 
v pracujícím srdci vzhledem k tuhosti odpovídající kvazistatickému zatěžování při biaxiálních 
zkouškách. Není však třeba zdůrazňovat, že se jedná pouze o velmi přibližný odhad. Celý 
výše uvedený postup je pouze výsledkem snahy přiblížit model materiálu více realitě. 
S ohledem na veškerá zjednodušení tak lze bez nároku na vysokou přesnost učinit pouze 
závěr, že tuhost myokardu v pracujícím srdci je pravděpodobně přibližně 6–7× vyšší než 
u naměřených zatěžovacích křivek na obr. 17. Tento rozdíl lze do vytvořeného modelu 
pasivní odezvy myokardu (rov. (10)) zahrnout pouhým vynásobením hodnot materiálových 
parametrů modelu konstantou  . Pro přehlednost je níže uveden celý konstitutivní model 
ještě jednou i se zahrnutím nové konstanty   zohledňující rychlost deformace. 
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V této práci byla pro výpočty použita hodnota 6,5  . 
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5.2.3 Modelování mechanické odezvy myokardu na podráždění 
 
Také pro modelování aktivní složky napětí vznikající v myokardu v důsledku kontrakce 
kardiomyocytů lze v literatuře nalézt konstitutivní modely (viz např. [32], kde je použit model 
Hunter-McCulloch-ter Keurs). Použití těchto modelů však vysoce převyšuje úroveň této 
práce, neboť v komerčních výpočtových softwarech nejsou dostupné a jejich implementace je 
značně komplikovaná.  
Prakticky jediný možný postup, kterým lze v modelu dosáhnout podobného efektu, jaký 
má kontrakce buněk ve svalovině, aniž by bylo nutné použít samostatný konstitutivní model, 
spočívá v předepsání součinitele teplotní roztažnosti pro směr vláken a následném snížení 
teploty v modelu pod hodnotu nastavené referenční teploty. Pokles teploty má v daném směru 
za následek vznik teplotního přetvoření, které se v modelu projevuje způsobem podobným 
kontrakci buněk v srdci.  
 
5.3 Tvorba konečnoprvkového modelu v softwaru ANSYS 
 
Východiskem pro tvorbu výpočtového modelu v softwaru ANSYS byl model geometrie 
znázorněný na obr. 16. Přestože se jedná o model axisymetrický, bylo nutné vytvořit 
výpočtový model jako trojrozměrný. Důvodem je měnící se orientace svalových vláken po 
tloušťce myokardu, kterou by ve 2D modelu nebylo možné zohlednit. Vzhledem k tomu, že 
zkušební výpočty na jednoduchém 3D modelu prokázaly, že úhel sklonu vláken má na nárůst 
tlaku v komoře výrazný vliv, nebylo použití zjednodušeného 2D řešení možné. 
Zkušební výpočty také odhalily jednu výraznou komplikaci, kvůli které výpočtový 
model získal poněkud jinou podobu, než bylo původně zamýšleno. Původní návrh počítal 
s modelováním myokardu pomocí jediného typu prvku – SOLID186 –, kterému měl být 
přiřazen transverzálně izotropní hyperelastický materiál představený v podkapitole 5.2.1. Při 
testovacích výpočtech, jejichž cílem bylo ověřit možnost simulovat s takto navrženým 
modelem svalovou kontrakci pomocí změn teploty, však docházelo ke vzniku teplotní složky 
přetvoření ve všech materiálových směrech, přestože byl součinitel teplotní roztažnosti 
předepsán pouze pro směr vláken (v ostatních směrech byla nastavena nulová hodnota). 
Tímto způsobem tedy došlo k odhalení skutečnosti (později ověřené v oficiální dokumentaci 
[33]), že pro hyperelastické materiály lze v softwaru ANSYS předepsat pouze izotropní 
součinitel teplotní roztažnosti. Bylo tedy nutné poohlédnout se po jiném řešení. Po 
přezkoumání možností softwaru ANSYS bylo rozhodnuto, že pro modelování myokardu 
budou místo jednoho typu prvku použity typy dva: izotropní složka bude modelována pomocí 
prvku SOLID186 a anizotropní složka pomocí prvku REINF265. Vzhledem k tomu, že druhý 
jmenovaný prvek nepatří mezi běžně používané, bude nyní stručně charakterizován. 
Prvek REINF265 je doplňkový prvek, který je možné vložit do jiného předem 
vytvořeného „standardního“ 3D prvku (např. SOLID186, SHELL181,…) a poskytnout tak 
tomuto prvku přídavné vyztužení. Vazba mezi oběma prvky je zajištěna sdílením stejných 
uzlů. Vyztužení má podobu jedné nebo více homogenních membrán s jednosměrnou tuhostí, 
jejichž poloha a orientace může být libovolně nastavena (pro více membrán vzájemně 
nezávisle). Jednotlivé membrány mají představovat vrstvy tenkých, jednosměrně 
orientovaných, rovnoměrně rozložených výztužných vláken a v tomto smyslu je také 
prováděno jejich nastavení, které obnáší: nastavení polohy vrstvy v rámci prvku, nastavení 
orientace vláken ve vrstvě, přiřazení modelu materiálu, zadání plochy příčného průřezu 
vláken a zadání vzdálenosti mezi dvěma sousedními vlákny. Na základě posledních dvou 
údajů je následně vypočtena ekvivalentní tloušťka homogenní membrány, kterou je vrstva 
vláken v modelu nahrazena (tloušťka = příčný průřez/vzdálenost [33]). Účinek jednotlivých 
vrstev je také možné omezit pouze na zatížení tahem nebo tlakem. Vzhledem k tomu, že pro 
každou vrstvu jsou materiálové vlastnosti předepisovány pouze pro nastavený směr vláken, 
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je pomocí prvku REINF265 možné v modelu dosáhnout požadovaného efektu jednosměrné 
kontrakce. Dvacetiuzlový prvek REINF265 použitý v této práci je znázorněn na obr. 24 [33]. 
 
 
Obr. 24 Geometrie prvku REINF265 s 20 uzly (body II, JJ,…, PP jsou 
tzv. „intersection points“ definující polohu výztužné vrstvy) [33]. 
Je zřejmé, že zvolené řešení si vyžádalo další změny v modelu materiálu. 
Z připraveného hyperelastického modelu (rov. (21)) byla vypuštěna anizotropní složka, čímž 
tento model přešel do podoby tříparametrického modelu Yeoh (označení materiálových 
parametrů převzato z [33]): 
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Tento izotropní konstitutivní model byl tedy v souladu se zvoleným postupem řešení přiřazen 
prvku SOLID186. Dále bylo nutné zahrnout prostřednictvím prvku REINF265 do modelu 
také anizotropní složku. Vyřešit tento problém obdobně jako v případě izotropní složky – tedy 
vynecháním příslušné části funkce měrné energie napjatosti – nebylo možné, neboť prvek 
REINF265 hyperelastické materiály nepodporuje. Další možností bylo použití multilineárního 
elastického modelu, ale – jak bylo zjištěno – ani ten není možné v kombinaci s prvkem 
REINF265 použít. Multilineární odezvy však nakonec přece jen dosaženo bylo, avšak 
poněkud komplikovanějším postupem. 
 
5.3.1 Princip vytvoření multilineární odezvy prvku REINF265 
 
Při provádění výpočtů pomocí MKP se obvykle předpokládá, že výchozí geometrie 
odpovídá nedeformovanému, beznapěťovému stavu. V softwaru ANSYS je však také možné 
předepsat pro celý model nebo jeho část nenulové počáteční napětí nebo přetvoření (jsou-li 
předem známy). Nastavení se provádí pomocí příkazu INISTATE a pro prvek REINF265 lze 
tímto způsobem předepsat (pouze) počáteční napětí ve směru vláken. Provedením 
jednoduchých testovacích výpočtů bylo zjištěno, že důsledkem předepsání nenulové hodnoty 
počátečního napětí při použití lineárně elastického modelu materiálu je posun lineární odezvy 
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materiálu směrem k vyšším nebo nižším hodnotám napětí. Tato změna je znázorněna na    
obr. 25. (pozn.: Při všech výpočtech byl aktivován nelineární algoritmus řešení používaný pro 
velké deformace (příkaz NLGEOM,ON), a proto jsou napětí a přetvoření na obr. 25, stejně 
jako dále v textu, uváděny v podobě skutečného napětí   a logaritmického přetvoření ln .) 
Není-li předepsáno počáteční napětí, pak odezva materiálu odpovídá oranžové křivce na obr. 
25. Je-li předepsána např. záporná hodnota počátečního napětí poč , pak se odezva materiálu 
řídí podle modré křivky. Jak ovšem bylo uvedeno výše, účinek jednotlivých vrstev prvku 
REINF265 je možné omezit pouze na tahové namáhání. Předepíšeme-li pro takovou vrstvu 
zápornou hodnotu počátečního napětí, pak této hodnoty v dané vrstvě není možné dosáhnout 
a odezva – jak bylo ověřeno – odpovídá zelené křivce na obr. 25. Předepsáním záporné 
hodnoty počátečního napětí pro vrstvu, jejíž účinek je omezen pouze na tahové namáhání, lze 
tedy docílit toho, že přítomnost vrstvy se z mechanického hlediska v modelu projeví až po 
překročení určité limitní hodnoty přetvoření lnlim . Tuto limitní hodnotu lze přitom vhodnou 
volbou počátečního napětí nepřímo nastavit. 
 
 
Obr. 25 Vliv předepsání záporného počátečního napětí na odezvu materiálu a princip zajištění volné 
deformace pro určitý rozsah přetvoření v tahové oblasti. (  – skutečné napětí, ln  – logaritmické 
přetvoření, poč  – počáteční napětí, 
ln
lim  – limitní přetvoření, E  – modul pružnosti) 
Se znalostí výše uvedeného postupu je tedy možné pro prvek REINF265 nadefinovat 
např. tři různé výztužné vrstvy a přiřadit jim oranžovou, zelenou a modrou odezvu podle   
obr. 26. Nastavíme-li pro všechny tři vrstvy stejnou polohu v rámci prvku (tj. stejné 
„intersection points“, viz obr. 24), stejnou tloušťku (tj. stejné hodnoty plochy příčného 
průřezu vláken a vzdálenosti mezi dvěma sousedními vlákny, viz výše) a stejný směr vláken, 
pak jejich souhrnný mechanický účinek bude stejný, jako kdybychom v daném prvku 
ponechali pouze jednu z těchto vrstev a přiřadili jí multilineární elastický materiál s odezvou 
odpovídající červené křivce na obr. 26. Skládáním vrstev s lineárně elastickým materiálem lze 
tedy s využitím příkazu INISTATE dosáhnout multilineární odezvy na úrovni prvku. 
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Obr. 26 Princip dosažení multilineární odezvy prvku REINF265 skládáním vrstev 
s lineárně elastickým materiálem a rozdílným rozsahem volné deformace. (  – skutečné 
napětí, 
ln  – logaritmické přetvoření, E  – modul pružnosti) 
 
5.3.2 Převedení anizotropní složky funkce měrné energie napjatosti na multilineární 
odezvu 
 
Anizotropní složka původního hyperelastického modelu (rov. (21)) má tvar 
  , 4
2,4
1
k
D ANIZO k
k
W C I

  . (23)  
Vzhledem k tomu, že tato funkce popisuje pouze odezvu v jednom směru, je možné ji plně 
nahradit závislostí napětí na přetvoření pro daný směr. Původní model předpokládal vlákna 
orientovaná rovnoběžně s prvním hlavním materiálovým směrem modelu (směr 1 na obr. 18). 
Hodnota pseudoinvariantu 4I  v rov. (23) je proto závislá pouze na deformaci v tomto směru. 
Z definičního vztahu uvedeného v poznámce 6 na str. 33 vyplývá 
 4 11
RI C  , (24)  
kde 11
RC  je složka pravého Cauchy-Greenova tenzoru deformace RC . Dosazením do rovnice 
(23) dostaneme 
  , 11
2,4
1
k
R
D ANIZO k
k
W C C

   . (25)  
Derivací funkce ,D ANIZOW  podle 11
RC  lze získat vztah pro odpovídající složku druhého Piola-
Kirchhoffova tenzoru napětí S . Platí (viz rov. (2)): 
         2 4 3,11 2 11 4 11 2 11 4 11
11 11
2 2 1 1 4 1 8 1
D ANIZO R R R R
R R
W
S C C C C C C C C
C C
 
        
 
. (26)  
Je-li směr 1 z hlediska deformace hlavním směrem, pak poměrné protažení v tomto směru lze 
označit jako hlavní poměrné protažení 1  a platí 
 
2
11 1
RC   . (27)  
Podobně lze napětí 11S  označit jako hlavní napětí 1S . Rovnice (26) poté přejde do tvaru 
    
3
2 2
1 2 1 4 14 1 8 1S C C      . (28)  
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Dále je možné přepočítat napětí 1S  na skutečné napětí 1  a poměrné protažení 1  na 
logaritmické přetvoření 1
ln . Pro nestlačitelný materiál platí 
    
3
2 2 2 2 2
1 1 1 2 1 1 4 1 14 1 8 1S C C           (29)  
a mezi poměrným protažením a logaritmickým přetvořením platí vztah 
  
ln
1
1 1 1ln
ln
e

     . (30)  
Po dosazení: 
    
ln ln ln ln
1 1 1 1
3
1 2 4
2 2 2 2
4 1 8 1C e e C e e
   
     . (31)  
Pro parametry 2 4,C C  byly již dříve určeny hodnoty 
2
4
0,436 [kPa],
27,692 [kPa],
6,5 [-] .
C
C



 
 

 
Zvolíme-li nyní určitý interval přetvoření, pro který má být anizotropní složka 
aproximována multilineární odezvou, a dále počet lineárních úseků v tomto intervalu, pak 
s využitím rovnice (31) je možné určit všechny veličiny potřebné pro nastavení odezvy 
jednotlivých výztužných vrstev prvku REINF265 (počet vrstev je dán počtem lineárních 
úseků). Postup, kterým byly tyto veličiny získány, je znázorněn na obr. 27. Vzhledem k tomu, 
že nebylo možné předem odhadnout rozsah přetvoření v budoucím výpočtovém modelu, byl 
celý postup naprogramován obecně pro libovolný interval přetvoření a libovolný počet 
lineárních úseků. Celý postup lze rozdělit do následujících kroků: 
1. Zvolení určité maximální hodnoty přetvoření lnmax  definující interval přetvoření 
0, lnmax , pro který má být odezva vyjádřená rovnicí (31) aproximována odezvou 
multilineární. 
2. Rozdělení intervalu 0, lnmax  na n  stejně dlouhých dílčích intervalů s dělícími body 
1 2 10
ln ln ln ln
n max        . Délku dílčích intervalů lze vyjádřit vztahem 
ln
ln max
n

  . 
3. Výpočet napětí   , 1, , 1lni i i n      podle rovnice (31). 
4. Výpočet hodnot 1i ii lnk
 

 

, 1, ,i n . Každá z těchto hodnot představuje 
směrnici přímky procházející krajními body funkce (31) v daném dílčím intervalu 
1,
ln ln
i i   . Hodnoty ik  jsou tedy mírou tuhosti materiálu pro daný dílčí interval. 
5. Výpočet modulů pružnosti iE , 1, ,i n  pro jednotlivé výztužné vrstvy. Platí: 
1
1
pro 1,
pro 2, , .
i
i
i
i j
j
k i
E
k E i n

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
 
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

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6. Výpočet počátečních napětí ,
ln
poč i i iE    , 1, ,i n  které je nutné předepsat 
jednotlivým vrstvám, aby byla zajištěna volná deformace až do limitní hodnoty 
přetvoření ,
ln ln
ilim i  . 
 
 
Obr. 27 Postup získání veličin potřebných pro nastavení odezvy jednotlivých 
výztužných vrstev. 
Ve výsledném modelu bylo použito 20n   výztužných vrstev a pro délku dílčích 
intervalů byla zvolena hodnota 0,01ln  . Odezva takto nadefinovaného prvku REINF265 
(získaná součtem napětí v jednotlivých vrstvách) je spolu s odezvou odpovídající rovnici (31) 
pro interval přetvoření 0;0,1  vykreslena na obr. 28. Z obrázku je zřejmé, že oba průběhy 
jsou prakticky totožné. 
 
 
Obr. 28 Odezva anizotropní složky hyperelastického modelu a její 
multilineární aproximace. 
 
 
48 
 
5.3.3 Diskretizace modelu geometrie 
 
Před samotnou tvorbou konečnoprvkové sítě bylo nejprve nutné rozhodnout, v jaké 
podobě budou do modelu zahrnuty rozdíly v počátku kontrakce jednotlivých částí myokardu. 
Simulování asynchronní kontrakce myokardu prostřednictvím změn teploty je totiž nutně 
spojeno s předepisováním různých teplot pro různé části modelu a postup tvorby sítě i její 
výsledná podoba musejí být tomuto požadavku přizpůsobeny. Vzhledem k tomu, že skutečný 
průběh aktivace myokardu je velmi komplikovaný (viz obr. 9) a v modelu jej prakticky není 
možné napodobit, bylo rozhodnuto, že časový průběh depolarizace bude uvažován pouze ve 
smyslu šíření vzruchu od endokardu k epikardu. Toto zjednodušení tedy v zásadě umožňuje 
rozdělit model na několik vrstev a proces kontrakce řídit předepisováním rozdílných teplot 
pro jednotlivé vrstvy. Zde však nastává komplikace: rozvrstvení modelu je nutné provést také 
kvůli nastavení měnící se orientace vláken po tloušťce myokardu. Vezmeme-li v úvahu 
kritéria, na základě kterých by měla být obě dělení provedena, tedy konstantní rychlost šíření 
vzruchu po tloušťce myokardu a konstantní rozdíl v úhlu sklonu vláken mezi endokardiální 
a epikardiální vrstvou, zjistíme, že obě dělení se navzájem neslučují, a to z důvodu 
proměnlivé tloušťky myokardu ve směru od báze k hrotu (požadavek na konstantní rychlost 
šíření vzruchu si žádá ekvidistantní dělení vzhledem k vnitřnímu povrchu modelu). 
Dvojnásobné rozdělení modelu by však vedlo k vytvoření velmi nepravidelné sítě, která by 
prakticky znemožňovala správné nastavení polohy výztužných vrstev a orientace vláken, 
a proto bylo nutné ustoupit z požadavku na zachování konstantní rychlosti šíření vzruchu 
skrze stěnu a pro oba problémy použít stejné dělení podle orientace vláken. Důsledek tohoto 
kroku je zřejmý: charakter šíření vzruchu od endokardu k epikardu bude v modelu 
principiálně zachován, konstantní veličinou určující průběh aktivace v jednotlivých částech 
modelu však bude nikoliv rychlost šíření vzruchu, ale doba, za kterou se vzruch rozšíří od 
endokardu k epikardu. 
S ohledem na výše uvedená omezení byly tedy první kroky při tvorbě 
konečnoprvkového modelu následující. Meridiánový řez znázorněný na obr. 16 byl nejprve 
rozdělen na několik vrstev, na nichž byla následně vytvořena vzorová 2D síť (viz obr. 29). 
Rozdělení na vrstvy bylo provedeno pomocí eliptických čar tak, aby tloušťka jednotlivých 
vrstev byla stejná jak ve směru společné hlavní poloosy elips, tak také ve směru poloosy 
vedlejší. Toto dělení odráží strukturu myokardu, která byla podrobněji popsána 
v podkapitole 2.3, neboť úhel sklonu vláken je v budoucím 3D modelu možné předepsat tak, 
aby se po vrstvách měnil vždy se stejným přírůstkem od +60° ve vnitřní (endokardiální) 
vrstvě do −60° ve vnější (epikardiální) vrstvě. Konkrétní hodnota přírůstku je závislá na 
zvoleném počtu vrstev modelu. Vzhledem k tomu, že optimální počet nebylo možné předem 
odhadnout, byl celý postup tvorby konečnoprvkového modelu již od počátku zapisován do 
makro souboru jako parametrizovaný. Veškerá nastavení počínaje rozměry modelu a počtem 
vrstev bylo tedy možné později libovolně měnit. Ve výsledném modelu bylo použito 7 vrstev, 
jak je znázorněno na obr. 29 i na obrázcích následujících.  
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Obr. 29 Rozdělení meridiánového řezu na vrstvy a vzorová 2D síť. 
Rotací vzorové 2D sítě kolem osy symetrie byla vygenerována prostorová síť tvořená 
prvky SOLID186, která je znázorněna na obr. 30. Jak již bylo uvedeno, prvkům SOLID186 
byl přiřazen izotropní hyperelastický model materiálu Yeoh se třemi parametry (rov. (22)). 
Generování prvků bylo nutné provést postupně po vrstvách, aby bylo zabráněno sdílení uzlů 
mezi sousedními vrstvami, které by mělo za následek vzájemné teplotní ovlivnění sousedních 
vrstev při následných simulacích. Vrstvy tedy byly vytvořeny jako oddělené a na jejich 
rozhraní byl následně předepsán „coupling“ uzlů. 
 
50 
 
 
Obr. 30 Prostorová síť tvořená prvky SOLID186. 
 
5.3.4 Vyztužení modelu prvky REINF265 
 
Jak bylo uvedeno výše, prvky REINF265 jsou vkládány do předem vytvořené sítě 
tvořené jinými prvky (v tomto případě SOLID186) a každý takto vygenerovaný prvek sdílí se 
svým základním prvkem stejné uzly. Síť prvků REINF265, která byla vytvořena pro 
výpočtový model, má tedy stejnou podobu jako síť na obr. 30. Nastavení výztužných vrstev 
pro jednotlivé prvky bylo provedeno následujícím způsobem: 
 Pro každý prvek REINF265 bylo nadefinováno 20 výztužných vrstev. Pro 
nastavení jejich odezvy bylo použito 20 různých hodnot modulu pružnosti a 20 
různých hodnot počátečního napětí (viz podkapitoly 5.3.1 a 5.3.2). Tyto hodnoty 
byly použity pro všechny prvky stejné. 
 V rámci jednoho prvku byla pro všech 20 výztužných vrstev nastavena stejná 
poloha, stejná orientace vláken a stejná tloušťka. 
 Poloha výztužných vrstev byla v každém prvku nastavena tak, aby na sebe 
výztužné vrstvy sousedních prvků navazovaly a vytvářely tak v každé vrstvě prvků 
SOLID186 souvislou výztužnou membránu obklopující komoru (viz obr. 31). 
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Obr. 31 Ukázka nastavení polohy výztužných vrstev pro jednu z vrstev modelu (pozn.: tloušťka 
výztužných vrstev na obrázku není znázorněna). 
 V rámci jedné vrstvy prvků byl pro všechny prvky nastaven stejný úhel sklonu 
vláken vzhledem k obvodovému směru. V jednotlivých vrstvách byly podle 
konvence na obr. 5 předepsány následující hodnoty úhlu (řazeno od vnitřní vrstvy 
k vnější vrstvě): +60°, +40°, +20°, 0°, −20°, −40°, −60°. Orientace vláken 
v jednotlivých vrstvách je znázorněna na obr. 32. 
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Obr. 32 Orientace vláken v jednotlivých vrstvách modelu. 
 Aby byla výsledná tuhost modelu obdobná jako při použití anizotropního 
hyperelastického modelu materiálu a prvky REINF265 tedy z mechanického 
hlediska plně nahrazovaly vynechanou anizotropní složku, bylo nutné nastavit 
tloušťku každé výztužné vrstvy tak, aby její objem byl roven objemu prvku 
SOLID186, do něhož byla vložena. Za tímto účelem byl naprogramován cyklus, 
v němž byla pro každý prvek REINF265 vypočítána hodnota pro tloušťku jeho 
výztužných vrstev na základě známé plochy výztužné vrstvy a objemu 
odpovídajícího prvku SOLID186. Na obr. 33 jsou výztužné vrstvy zobrazeny jako 
objemová tělesa s předepsanou tloušťkou. 
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Obr. 33  Výztužné vrstvy s nastavenou tloušťkou. 
 
5.3.5 Modelování objemu krve v komoře 
 
Pro modelování krve jako nestlačitelné kapaliny byl použit prvek HSFLD242, který je 
určen pro modelování tekutin obklopených tuhými tělesy (tj. bez volných povrchů). Prvek má 
tvar pyramidy (viz obr. 34) a je definován pěti nebo devíti uzly, z nichž jeden – tzv. tlakový 
uzel („pressure node“) – je pro všechny prvky vytvářející objem tekutiny společný. Ostatní 
uzly se nacházejí na rozhraní mezi tekutinou a okolními tělesy a vymezují tedy prostor 
vyplněný tekutinou. Prostřednictvím tlakového uzlu je možné předepsat pro celý objem 
tekutiny tlak, případně teplotu, nebo naopak odečíst hodnotu tlaku vznikajícího v tekutině 
v důsledku deformace stěn, které ji obklopují (tlak i teplota jsou uvažovány v celém objemu 
tekutiny konstantní) [33]. 
 
 
Obr. 34 Geometrie prvku HSFLD242 s 9 uzly [33]. 
Výsledný trojrozměrný model LK tvořený prvky SOLID186, REINF265 a HSFLD242 
je znázorněn na obr. 35. Uzel, ke kterému se sbíhají jednotlivé prvky HSFLD242 je zmíněný 
tlakový uzel. 
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Obr. 35 Model levé komory odpovídající počátku IVK 
(pro názornost zobrazena pouze polovina modelu). 
 
5.3.6 Získání nedeformované geometrie 
 
Model znázorněný na obr. 35 by již bylo možné přímo použít pro potřebné simulace; 
jak ovšem bylo uvedeno v podkapitole 5.1, v komoře je na počátku IVK end-diastolický tlak 
a v myokardu již tedy vzniká napjatost. Tento vnitřní tlak lze na počátku simulace na 
vytvořený model aplikovat; jak se však ukázalo při zkušebních simulacích, došlo by tímto 
k poměrně výrazné změně rozměrů modelu, a tedy také objemu komory, který by již 
neodpovídal průměrným normálním hodnotám end-diastolického objemu. Bylo proto nutné 
upravit model tak, aby jeho geometrie představovala hypotetický nedeformovaný, 
beznapěťový/beztlaký stav, resp. vytvořit takový trojrozměrný model, který by po aplikaci 
vnitřního end-diastolického tlaku nabyl přibližně stejných rozměrů, jako má model na obr. 35. 
Vzhledem k tomu, že celý postup tvorby výpočtového modelu vychází z axisymetrické 
geometrie na obr. 16, byl pro získání nedeformované geometrie zvolen pouze velmi 
jednoduchý postup spočívající v modifikaci této výchozí rovinné geometrie pomocí 
axisymetrického modelu znázorněného na obr. 36. Tento model svým tvarem a rozměry 
odpovídá výchozí geometrii na obr. 16 a pro jeho tvorbu byl použit prvek PLANE182 a prvek 
HSFLD241, který je 2D obdobou prvku HSFLD242. Pro oba prvky byly předepsány 
podmínky axisymetrie. Síť na meridiánovém řezu je totožná se vzorovou sítí na obr. 29, 
neboť celý postup získání nedeformované geometrie byl pouze vložen do vytvořeného makro 
souboru.  
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Obr. 36 Axisymetrický model použitý pro získání nedeformované 
geometrie (vlevo) a jeho deformace v důsledku zmenšení objemu 
komory prostřednictvím změny teploty (vpravo). 
Prvku PLANE182 byl přiřazen původní anizotropní hyperelastický model materiálu 
s vlákny orientovanými v obvodovém směru a pro prvek HSFLD241 byla předepsána 
nestlačitelnost a dále součinitel teplotní roztažnosti. Snížením teploty prvků HSFLD241 bylo 
následně dosaženo zmenšení objemu komory a tím také deformace meridiánového řezu      
(viz obr. 36). Okrajové podmínky byly předepsány stejné jako ve výsledném 3D modelu: 
zamezeny byly všechny posuvy na horní hraně modelu. Inspirací pro volbu této okrajové 
podmínky byly snímky z magnetické rezonance, které jsou na obr. 37. Tyto snímky ukazují, 
že v oblasti úponu myokardu LK na srdeční skelet je průměr komory v průběhu srdečního 
cyklu prakticky neměnný. Z tohoto důvodu byly kromě posuvů v axiálním směru zamezeny 
také posuvy ve směru radiálním. 
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Obr. 37 Snímky z magnetické rezonance ukazující tvar levé komory na konci diastoly (vlevo) a na 
konci systoly (vpravo) [23]. 
Deformovaná síť na meridiánovém řezu byla následně nastavena jako nová 
nedeformovaná vzorová síť a posloupností kroků uvedených v předchozích podkapitolách z ní 
byl vytvořen podobný 3D model, jaký je na obr. 35. Pomocí analytických vztahů byla 
následně vypočítána teplota, jejíž aplikací na prvky HSFLD242 došlo k opětovnému zvětšení 
objemu komory na původní hodnotu odpovídající konci diastoly (viz obr. 38). Nakonec byla 
odečtena hodnota vnitřního tlaku v komoře. Pokud tato hodnota nebyla v souladu 
s udávanými normálními hodnotami end-diastolického tlaku, byl celý postup zopakován pro 
jinou teplotu ochlazení. 
 
57 
 
 
Obr. 38 Zvětšení objemu komory na původní (end-diastolickou) hodnotu. 
Ve výsledném 3D modelu, který je znázorněn na obr. 38, došlo při zvýšení teploty ke 
změně objemu přibližně ze 105 ml na 122 ml a výsledný tlak uvnitř komory činí 1,3 kPa 
(10 mm Hg). Rozměry a,b,v , kterými byla v podkapitole 5.1 popsána geometrie dutiny na 
konci diastoly, se tímto postupem změnily asi o −1,4 %, +0,4 % a −0,3 %, což bylo 
vyhodnoceno jako přijatelné. 
 
5.4 Modelování procesu kontrakce 
 
Průběh kontrakce bude v simulacích řízen změnami teplot jednotlivých vrstev 
výztužných prvků s jednosměrnou tuhostí. Konkrétní hodnoty teplotního zatížení, které mají 
být v jednotlivých krocích simulace na model aplikovány, je však nutné předem nastavit. Aby 
bylo možné pro každou vrstvu určit velikost ochlazení pro libovolný okamžik simulace, byl 
vytvořen matematický model popisující průběh kontrakce pomocí teplotního přetvoření T . 
Z teplotní složky přetvoření lze snadno vyjádřit velikost ochlazení, kterou je nutno předepsat, 
a je vhodnou veličinou pro popis časového průběhu kontrakce, neboť určuje jak velikost 
zkrácení při simulování izotonické kontrakce, tak velikost napětí při simulování kontrakce 
izometrické. Lze ji tedy chápat jako obecnou míru kontrakce. 
Zaveďme souřadnicovou osu r  splývající s vedlejší osou elips definujících geometrii 
meridiánového řezu modelu (obr. 16). Počátek osy r  uvažujme v průsečíku s vnitřní hranicí 
myokardu, tedy v endokardiální vrstvě (viz obr. 39). Souřadnice r  popisuje polohu libovolné 
vrstvy myokardu. Platí 0,r h  kde h  je tloušťka myokardu ve směru osy r . Z obr. 16 
plyne 9 mmh  . Dále uvažujme vzruch šířící se ve směru osy r  konstantní rychlostí vzv . 
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Časový průběh aktivace myokardu při šíření vzruchu napříč stěnou od endokardu k epikardu 
lze potom vyjádřit vztahem 
 
1
vz
t r
v
  . (32)  
Známe-li místo rychlosti vzv  dobu, za kterou se vzruch rozšíří od endokardu k epikardu, trt  
(tzv. doba transmurální aktivace [34]), lze rovnici (32) přepsat do tvaru 
 tr
t
t r
h
  . (33)  
 
 
Obr. 39 Časový průběh aktivace myokardu a veličiny, které jej charakterizují. 
( r  – souřadnice ve směru šíření vzruchu, t  – čas aktivace, h  – tloušťka 
myokardu, vzv  – rychlost šíření vzruchu, trt  – doba transmurální aktivace, 
ENDO – endokardiální vrstva, EPI – epikardiální vrstva) 
Dále je nutné popsat samotný průběh kontrakce buněk. Na obr. 40 je zachycen průběh 
zkrácení nezatíženého kontrahujícího kardiomyocytu v čase. Z obrázku je zřejmé, že 
v počáteční fázi kontrakce (pokrývající časový interval IVK) se délka buňky mění přibližně 
lineárně. Časový průběh délkového přetvoření je proto také lineární a lze jej vyjádřit vztahem 
 t    . (34)  
Pokud bychom uvažovanou počáteční (lineární) fázi kontrakce nezatížené buňky simulovali 
pomocí změn teploty, pak pro délkové přetvoření   platí    Tt t  . Teplotu je tedy nutné 
předepisovat tak, aby pro teplotní složku přetvoření platilo 
 T T t    . (35)  
Jak bylo uvedeno výše, teplotní složku přetvoření je možné chápat jako míru kontrakce. Lze 
tedy říci, že rovnicí (35) je popsán průběh kontrakce buňky. 
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Obr. 40 Časový průběh zkrácení nezatíženého 
kontrahujícího izolovaného kardiomyocytu [35]. 
Na základě rovnic (33) a (35) bylo vytvořeno schéma časového průběhu kontrakce 
myokardu při šíření vzruchu napříč stěnou, které je znázorněno na obr. 41. Pro lepší názornost 
je zde teplotní složka přetvoření uvedena v absolutní hodnotě, tedy jako „velikost 
kontrakce“ T . 
 
 
Obr. 41 Schematické znázornění průběhu kontrakce při šíření vzruchu napříč stěnou. 
( t  – čas, r  – souřadnice ve směru šíření vzruchu, T  – „velikost kontrakce“, T  
– „rychlost kontrakce“, h  – tloušťka myokardu, trt  – doba transmurální aktivace) 
Je zřejmé, že průběh kontrakce je pomocí teplotní složky přetvoření možné vyjádřit 
jedinou funkcí  T T r,t  . Tato funkce byla s využitím rovnic (33) a (35) nalezena ve tvaru 
   TT T
trtr,t r t
h

 

     , (36)  
přičemž platí: 0, ,
.tr
r h
t
t r
h


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5.5 Nastavení simulací v softwaru ANSYS 
 
Všechny simulace IVK bylo nutné rozdělit do několika kroků (tzv. „load steps“) podle 
počtu kontrahujících vrstev. V jednotlivých krocích pak byla pro každou kontrahující vrstvu 
vypočítána pomocí rovnice (36) hodnota T , na základě které byla následně pro danou vrstvu 
předepsána odpovídající hodnota teploty. Poloha jednotlivých vrstev (souřadnice 
r  v rov. (36)) byla určena souřadnicemi jejich středů 1 2 7r r r   . 
Například první krok simulací IVK byl vymezen časovým intervalem  10, t , kde 1t  je 
čas, ve kterém vzruch dosáhne rozhraní mezi první a druhou vrstvou.9 Teplotu tedy bylo třeba 
v tomto kroku předepsat pouze pro první vrstvu. Její hodnotu 1T  bylo nutné určit tak, aby po 
její aplikaci na vrstvu 1 vzniklo této vrstvě teplotní přetvoření  1 1,T r t . Teplotní složka 
přetvoření je obvykle definována vztahem 
  T refT T    , (37)  
kde 1součinitel teplotní roztažnosti [K ],
aplikovaná teplota [K],
referenční teplota [K].
ref
T
T
    
Je-li však výpočet realizován pomocí algoritmu zahrnujícího geometrickou nelinearitu (příkaz 
NLGEOM,ON), je změna teploty v softwaru ANSYS spojena s přetvořením logaritmickým 
[33] a platí tedy 
  Tln refT T    . (38)  
Vypočítanou hodnotu  1 1,T r t  bylo proto nejprve nutné přepočítat na přetvoření 
logaritmické 
     1 1 1 1, ln 1 ,T T
ln r t r t    , (39)  
na základě kterého již bylo možné s využitím rovnice (38) určit výslednou teplotu 1T : 
 
 1 1
1
,T
ln
ref
r t
T T


   . (40)  
Jelikož pro teplotu 
ref
T  byla předepsána nulová hodnota, bylo možné použít rovnici 
(40) v jednodušším tvaru 
 
 1 1
1
,T
ln r t
T


  . (41)  
Obdobně bylo postupováno také při nastavení dalších kroků simulací. 
 
                                                 
9
 Ve skutečnosti byl pro tento krok simulace nastaven časový interval  10,0001;t . Před samotnou 
simulaci IVK bylo totiž nutné zařadit simulaci části plnící fáze, aby kontrakce začínala při end-diastolickém 
objemu komory a end-diastolickém tlaku (viz podkapitolu 5.3.6).  
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6 URČENÍ HODNOT VSTUPNÍCH PARAMETRŮ POPISUJÍCÍCH 
FUNKČNÍ STAV MYOKARDU 
 
Funkční stav myokardu je ve výpočtovém modelu popsán dvěma parametry: 
parametrem trt , jehož význam je doba transmurální aktivace myokardu, a parametrem T , 
který je parametrem stažlivosti myokardu a v absolutní hodnotě jej lze interpretovat např. jako 
rychlost zkrácení buněk, případně jako rychlost nárůstu síly stahu. Volbou konkrétních 
hodnot těchto parametrů lze pomocí vytvořeného modelu simulovat IVK za fyziologických 
i patologických podmínek. 
Pro fyziologickou dobu transmurální aktivace myokardu byla na základě údajů 
z [12,34] zvolena hodnota 
,
35 ms
tr fyz
t  . Hodnotu 
,T fyz
  bylo nutné určit iteračním postupem 
tak, aby na konci simulace v čase 60 mst   (tj. fyziologická doba trvání IVK podle [4]) 
hodnota tlaku v komoře odpovídala diastolickému tlaku v aortě, jehož normální hodnota je 
80 mm Hg (10,7 kPa). Tímto postupem byla určena hodnota  3 1
,
1,92 10 ms
T fyz
     .  
Hodnoty vstupních parametrů pro simulování patologických stavů byly zvoleny na 
základě údajů o reálné míře snížení rychlosti šíření vzruchu a rychlosti stahu buněk 
uvedených v [36,37,38,39]. Z těchto údajů vyplývá, že při srdečních onemocněních mohou 
být obě rychlosti sníženy až o 50 %. Pro vstupní parametry byly proto předepsány následující 
hodnoty: , ,2 70 mstr pat tr fyzt t   , 
3 1
, ,
0,5 0,96 10 msT Tpat fyz 
      . 
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7 PREZENTACE, ANALÝZA A OVĚŘENÍ VÝSLEDKŮ 
 
V souladu s cíli práce formulovanými v kapitole 3 byly realizovány následující 
simulace: 
1. simulace IVK za fyziologických podmínek, 
2. simulace IVK při 50% rychlosti šíření vzruchu, 
3. simulace IVK při 50% rychlosti stahu buněk. 
Získané průběhy tlaku v komoře jsou na obr. 42. 
 
 
Obr. 42 Výsledné průběhy tlaku v komoře. 
Při snížení rychlosti šíření vzruchu bylo diastolického tlaku 10,7 kPa (80 mm Hg) 
dosaženo v čase 76 ms. Při snížení rychlosti stahu buněk pak výsledná doba činila 104 ms. 
Oproti fyziologickému stavu (60 ms) tak došlo k prodloužení IVK o 27 % a 73 %. Výsledky 
tedy ukazují, že průběh tlaku v komoře, a tedy také doba trvání IVK jsou výrazněji ovlivněny 
poruchami kontraktility, než poruchami vodivosti. Vzhledem k tomu, že informace o větším 
než 50% poklesu rychlosti šíření vzruchu a rychlosti stahu buněk v literatuře nebyly nalezeny, 
lze vypočítané procentuální hodnoty prodloužení IVK považovat přibližně za limitní. Na 
základě získaných výsledků je tedy např. možné posoudit podle míry prodloužení IVK 
u konkrétního pacienta, zda je reálné, aby příčinou tohoto prodloužení byla pouze snížená 
vodivost myokardu, nebo snížená kontraktilita buněk. 
Jak ovšem bylo uvedeno v rešeršní části (kap. 4), konkrétní údaje, které by dávaly do 
vztahu míru snížení kontraktility buněk nebo dobu depolarizace komory s mírou prodloužení 
IVK v literatuře nebyly nalezeny, a proto není možné provést přímé srovnání vypočítaných 
výsledků s klinickými údaji. Skutečné hodnoty prodloužení IVK zjištěné u pacientů se 
srdečním onemocněním, které jsou uvedeny v kap. 4, však dokládají, že vypočítané hodnoty 
jsou reálné. K ověření věrohodnosti výsledků by jistě přispělo alespoň kvalitativní srovnání 
vypočítaných průběhů s průběhy skutečnými, naměřenými pomocí katétru, a to zejména 
z důvodu posouzení míry nelinearity. U vypočítaných průběhů je nelinearita velmi výrazná, 
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což lze přičítat zejména použitému modelu materiálu. Ten však byl vytvořen na základě 
experimentálních křivek popisujících pasivní odezvu myokardu a je tedy otázkou, zda věrně 
popisuje také mechanickou odezvu kontrahujících buněk. Srovnání průběhů však opět 
nemohlo být provedeno, neboť skutečné průběhy tlaku v komoře byly v literatuře nalezeny 
pouze pro celý srdeční cyklus, v němž izovolumická kontrakce tvoří pouze velmi malý časový 
interval. Vyhodnotit z těchto průběhů skutečnou míru nelinearity proto není možné. Získané 
výsledky je tedy třeba podrobit hlubší analýze, kterou za daných podmínek nebylo možné 
provést. 
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8 PŘESNOST NUMERICKÉHO ŘEŠENÍ 
 
Přesnost výpočtů realizovaných pomocí MKP zpravidla velkou měrou závisí na 
jemnosti použité sítě. Výsledný model, který byl použit pro simulace, sestává ze 7 vrstev, 
z nichž každá je tvořena 760 prvky SOLID186. Tato podoba sítě byla zvolena po provedení 
několika testovacích výpočtů s modely o různém počtu vrstev a různém počtu prvků na 
vrstvu, jejichž cílem bylo nalézt optimální řešení z hlediska přesnosti výsledků a výpočetního 
času. 
Aby byla prokázána dostatečná numerická přesnost prezentovaných výsledků, jsou 
v tab. 1 uvedeny výsledky simulací IVK za fyziologických podmínek provedených s různými 
sítěmi. Výsledná varianta je v tabulce tučně zvýrazněna. K této variantě jsou také vztaženy 
uvedené procentuální rozdíly tlaků. 
 
Tab. 1 Srovnání výsledků získaných při použití různých sítí. 
Počet vrstev 
Počet prvků 
SOLID186 na vrstvu 
Výsledný tlak [kPa] Rozdíl tlaků [%] 
3 760 19,91 −7,6 % 
5 760 10,57 −1,5 % 
7 760 10,73 — 
9 760 10,77 −0,4 % 
7 1508 10,65 −0,7 % 
 
 Je třeba zdůraznit, že změna počtu vrstev byla spojena se změnami úhlu sklonu vláken 
v jednotlivých vrstvách. Pro varianty uvedené v tab. 1 byly tyto úhly následující (řazeno od 
vnitřní vrstvy k vnější vrstvě): 
 3 vrstvy: +60°, 0°, −60°; 
 5 vrstev: +60°, +30°, 0°, −30°, −60°; 
 7 vrstev: +60°, +40°, +20°, 0°, −20°, −40°, −60°; 
 9 vrstev: +60°, +45°, +30°, +15°, 0°, −15°, −30°, −45°, −60°. 
Za účelem posouzení vlivu rozdílné orientace vláken v jednotlivých vrstvách na 
výslednou hodnotu tlaku byla také provedena simulace, při níž byl opět použit model s 9×760 
prvky, pro jehož vrstvy však byly tentokrát předepsány úhly +60°, +60°, +60°, 0°, 0°, 0°, 
−60°, −60°, −60°. Tento model měl tedy dostatečně jemnou síť, avšak skutečnou strukturu 
myokardu respektoval jen částečně. Výsledná hodnota tlaku pro tento model činila 10,01 kPa. 
Oproti devítivrstvému modelu se stejným počtem prvků uvedenému v tab. 1 tak došlo 
k poklesu tlaku o 7,1 %. Tento výsledek tedy dokazuje, že při simulování srdeční kontrakce je 
nutné co nejpřesněji respektovat skutečnou strukturu myokardu. 
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9 ZÁVĚR 
 
Cílem práce bylo vytvořit výpočtový model levé srdeční komory, pomocí něhož by bylo 
možné simulovat izovolumickou kontrakci za různých podmínek, a tak vyhodnotit vliv 
vybraných patologických jevů na průběh tlaku v komoře a na dobu trvání IVK. Tento cíl se 
podařilo naplnit. Pro tvorbu výpočtového modelu byl použit zjednodušený model geometrie 
a realistický model pasivní odezvy myokardu vytvořený na základě experimentálních křivek 
převzatých z literatury. V modelu je zohledněna asynchronní kontrakce jednotlivých vrstev 
myokardu a měnící se orientace svalových vláken po tloušťce myokardu. Výsledky ukazují, 
že průběh IVK je výrazněji ovlivněn poruchami kontraktility, než poruchami vodivosti. Tyto 
výsledky však prozatím zůstávají neověřeny, neboť v literatuře se nepodařilo nalézt vhodné 
údaje k porovnání. 
Za vedlejší výsledek práce lze považovat zjištění, že rozdílná orientace vláken 
v jednotlivých vrstvách myokardu má na výsledný tlak v komoře velmi výrazný vliv, a proto 
je při simulování kontrakce nutné co nejpřesněji respektovat skutečné uspořádání vláken 
v myokardu.  
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